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El electrocardiograma o ECG es una representación gráfica de las fuerzas eléctricas 
que trabajan dentro del corazón. Durante el ciclo cardíaco de bombeo y llenado, 
un patrón conocido de pulsos eléctricos cambiantes refleja exactamente la acción 
del corazón. Estos pulsos pueden ser recogidos a través de electrodos pegados a la 
superficie del cuerpo. La actividad del corazón representada por ondas 
características puede así ser evaluada instantáneamente en un monitor o ser 
impresa sobre un papel milimetrado para su estudio posterior.  
 
Desde su invento a principios del siglo XX, el ECG ha sido la herramienta más 
importante del cardiólogo. Resulta imprescindible en el diagnóstico de las arritmias 
cardíacas, y puede dar información sobre la presencia de enfermedad coronaria 
antigua o reciente, y de otros problemas del corazón. 
 
En la figura 1 podemos ver la forma característica de la señal electrocardiográfica, 
así como las distintas partes que caracterizan esta señal, a modo de ejemplo, se 





















Figura 1: Forma característica de la señal Electrocardiográfica [1]. 
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Una versión portátil de electrocardiógrafo esta en uso desde 1961, el registro 
Holter, mediante el cual se puede registrar el electrocardiograma de una persona 
durante las 24 horas del día. El paciente conecta los electrodos al cuerpo y por 
medio de cables conectores se registra la señal electrocardiográfica en un 
dispositivo de grabación; al cabo de uno o dos días, el médico estudia el registro 
para determinar que sucede en el corazón del paciente. Tradicionalmente estos 
equipos utilizan cintas magnéticas para almacenar la señal tomada, con los 
inconvenientes que esto conlleva como baja capacidad de almacenamiento, 
posibilidad de ruido en la señal almacenada, deterioro de las cintas por hongos, 
trabajar con equipos obsoletos, etc. 
 
En la actualidad, se busca desarrollar dispositivos tipo Holter con sistemas de 
almacenamiento de estado sólido (semiconductor), con lo cual se pueden obtener 
mayores capacidades de almacenamiento, mayor velocidad en la transferencia de 
datos y menor tamaño del equipo terminado. Esto se ha logrado gracias a que se 
han hecho grandes desarrollos en los dispositivos de procesamiento de información 
como son los microprocesadores, microcontroladores, arreglos lógicos 
programables FPGA’s, dispositivos lógicos programables PLD’s, procesadores 
digitales de señal DSP’s, memorias tipo Flash, etc. Algunos de estos dispositivos 
permiten implantar algoritmos de compresión de datos en tiempo real haciendo 
que el requerimiento de capacidad de memoria sea más pequeño, teniendo como 
principal inconveniente su valor comercial. 
 
El uso de memorias digitales de estado sólido (tipo Flash por ejemplo) para 
almacenar la señal electrocardiográfica permite obtener grandes capacidades de 
almacenamiento, bajos costos, posibilidad de transferir los datos tomados a una 
computadora fácilmente, posibilidad de transmitirlos vía celular, entre otros, 
además de permitir la construcción de equipos mucho más modernos y precisos, 
libre de interferencias en los datos ya almacenados. 
 
Como ejemplo, la capacidad de memoria requerida para almacenar el registro de la 
señal electrocardiográfica con un dispositivo tipo Holter de un canal, tomando 200 
muestras por segundo, con una resolución de 12 bits, durante un período de 24 
horas, requiere almacenar cerca de 26’000.000 de bytes. Esto hace que la 
utilización de memorias digitales de gran capacidad sea ideal ya que las nuevas 
tecnologías han permitido la construcción de memorias tipo Flash de varios Giga 
bites de capacidad. 
 
Este trabajo, cuyo objetivo fundamental es mostrar criterios de diseño de un   
Holter digital y el análisis de las señales obtenidas, se ha organizado de la 
siguiente manera:  
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• Diseño de un sistema de instrumentación y medida que permita captar las 
señales electrocardiográficas.  
• Almacenamiento en memoria digital de la señal electrocardiográfica.  
• Desarrollar la interfaz para transmitir datos de la memoria al computador.  
• Filtrar en el computador la señal electrocardiográfica previamente digitalizada. 
• Presentar la señal en la pantalla del computador. 
• Como ejemplo de aplicación determinar el intervalo QT en una señal 
electrocardiográfica almacenada. 
 
El almacenamiento de la señal electrocardiográfica se realizará por lapsos de 
tiempo variables, y la presentación de resultados en el computador como la 
visualización del registro electrocardiográfico y la variación del ritmo cardiaco se 
realizará para los primeros 30 segundos de la señal electrocardiográfica obtenida 
por el prototipo Holter.        
 
A fin de desarrollar lo propuesto, en el capítulo 1 se describen las principales 
características de la señal electrocardiográfica, su origen fisiológico, las ondas que 
lo componen y sus intervalos. En el capítulo 2 se tratará lo referente al diseño de 
un dispositivo tipo Holter, las partes que lo componen y la forma como se 
comunica el prototipo con el computador. En el capitulo 3 se desarrollará la 
metodología para hacer el preprocesamiento y extracción de características de la 
señal electrocardiográfica, el capítulo 4 presenta la forma en que se hace la 
detección de ondas de un electrocardiograma. El capítulo 5 presenta los resultados 
obtenidos en la medición del intervalo QT. 
 





1. La señal electrocardiográfica 
 
 
Los potenciales eléctricos generados por el corazón tienen una representación 
vectorial, los cuales se registran mediante electrocardiógrafos. Los 
electrocardiógrafos pueden registrar una o más derivaciones al mismo tiempo, 
según el número de canales de registro que disponga el equipo. El elemento 
sensor encargado de medir la diferencia de potencial entre dos puntos de la 
superficie del cuerpo es el electrodo, que convierte las corrientes iónicas del 
cuerpo en corrientes eléctricas a través de un conductor [2]. 
 
 
1.1 Descripción de la señal electrocardiográfica 
 
 
1.1.1 Origen fisiológico 
 
El electrocardiograma o ECG, es una representación gráfica de la actividad 
eléctrica del corazón que ofrece información acerca del estado del músculo 
cardíaco [3]. Esta representación consiste en una línea de base y varias 
deflexiones y ondas. El origen se encuentra en las células del músculo cardiaco, las 
cuales pueden ser excitadas eléctricamente, produciéndose un movimiento de 
iones a través de su membrana, lo cual induce un potencial eléctrico variable en el 
interior y en el exterior. El corazón se contrae únicamente si el músculo cardiaco 
cambia la conductividad de su pared celular, permitiendo un flujo de iones de 
calcio como elemento más característico dentro de un complejo proceso. En 
general, la contracción es disparada por el nodo sinusal, situado en la posición 
cefálica de la aurícula derecha y compuesto por un grupo de células que tienen 
como característica peculiar que se despolarizan automáticamente cada 800ms. 
Esta despolarización se transmite a las células auriculares adyacentes, describiendo 
un flujo de cationes Na+ y Ca++, que irrumpen desde el medio extracelular hacia 
el interior cuando la membrana se hace permeable. La fase de recuperación se 
conoce como repolarización, y durante este periodo las concentraciones de iones 
vuelven al nivel normal. En reposo las células tienen un potencial transmembrana 
de 90mV. Este potencial es cíclico, con un periodo de entre 400 y 1200ms. Existe 
una conexión especial, el nodo auriculoventricular o AV, que avanza de aurícula a 
ventrículo, evitando frecuencias cardiacas superiores a 200 latidos por minuto [3]. 
En el apéndice A se muestra la estructura genérica del sistema nervioso del 
corazón, donde se indican los elementos mencionados. 
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La despolarización del músculo produce un nivel positivo que precede a la onda de 
avance. Esto significa los electrodos recogen un nivel positivo de la superficie del 
músculo. La amplitud de la deflexión es proporcional a la masa de músculo. Los 
transductores que se encargan de medir esta diferencia de potencial en la 
superficie del cuerpo son los electrodos [4]. 
 
 
1.1.2 Ondas componentes del ECG 
 
Durante la despolarización y repolarización miocárdica, aparecen las ondas del 
electrocardiograma. Las distancias entre deflexiones u ondas se denominan 
segmentos o intervalos. Un periodo del ECG perteneciente a un individuo sano, 
consiste en una onda P, el complejo QRS, la onda T y la onda U, tal como se 
muestra en la figura 1.1. Las porciones del electrocardiograma entre las 
deflexiones se denominan segmentos, y las distancias entre ondas se denominan 












Figura 1.1: Ondas componentes de la señal ECG. 
 
 
Onda P. Representa la despolarización de la aurícula. Su duración normal es de 
0.1s. La forma depende de la localización de los electrodos (derivación). La 
ausencia de esta onda ocurre en una parada del nodo sinusal, y en el bloqueo SA 
sinoauricular (situación en la que sí se despolariza el nodo sinusal, pero no se 
transmite el impulso a las células de la aurícula contiguas) [4]. 
 
Complejo QRS. Representa la despolarización de los ventrículos. Está formado 
por las ondas Q, R y S, aunque se pueden presentar otras denominadas R’ y S’. Su 
duración es de aproximadamente 100ms [4]. 
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Onda T. Representa la repolarización de los ventrículos. La onda T normal es 
asimétrica en sus ramas y está redondeada en su vértice. La pendiente de la rama 
inicial es más suave que la de la rama Terminal [4]. 
 
Onda U. Tiene un origen fisiológico poco claro [4]. Es una deflexión de bajo 
voltaje usualmente positiva que aparece después de la onda T. 
 
Segmento PR. Corresponde a la línea isoeléctrica entre el comienzo de la onda P 
y la deflexión inicial del complejo QRS. La duración normal de este segmento está 
entre 0.12 y 0.21 segundos, dependiendo de la frecuencia cardiaca [4]. 
 
Segmento ST. Es el intervalo entre el final del complejo QRS y el inicio de la onda 
T. Representa el tiempo durante el que los ventrículos permanecen en estado 
activado y puede iniciarse la repolarización ventricular. Normalmente el segmento 
ST es isoeléctrico, aunque puede estar también ligeramente desviado [4]. 
 
Intervalo PP. Corresponde al intervalo de tiempo entre el comienzo de la onda P 
y el comienzo de la siguiente onda P [4]. 
 
Intervalo RR. Corresponde al intervalo de tiempo entre la onda R de un complejo 
QRS y la onda R del siguiente complejo QRS [4].  
 
Intervalo QRS. Corresponde al intervalo de tiempo entre el comienzo de la onda 
Q y el final de la onda S, dentro del mismo complejo QRS. Es un indicador del 
tiempo de conducción intraventricular [4]. 
 
Intervalo QT. Corresponde al intervalo de tiempo entre el comienzo del complejo 
QRS y el final de la onda T, representando la duración de la sístole eléctrica [4]. 
 
1.2 Registro de las señales electrocardiográficas 
 
Para detectar la diferencia de potencial que genera la señal electrocardiográfica, es 
necesario seleccionar la posición de los electrodos. En el sistema estandarizado, a 
cada posición de medida (par de puntos) se le conoce con el nombre de 
derivación, y por extensión a la señal electrocardiográfica registrada entre esos dos 
puntos se le denomina con el mismo término [4]. 
 
1.2.1 Derivaciones  Bipolares o de Einthoven 
 
Las derivaciones básicas de las extremidades que fueron establecidas 
originalmente por Einthoven corresponden a las derivaciones bipolares de las 
extremidades.  
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Para detectar la diferencia de potencial que genera la señal electrocardiográfica en 
estas derivaciones  se utilizan las siguientes extremidades para colocar los 
electrodos: 
 
• Brazo izquierdo LA (left arm). 
• Brazo derecho RA (right arm). 
• Pierna izquierda LL (left leg). 
• Pierna derecha RL (right leg). 
 
 
Las derivaciones bipolares son: 
 
Derivación I: Entre el brazo izquierdo (LA) (+) y brazo derecho (RA) (-). 
Derivación II: Entre pierna izquierda  (LL) (+) y brazo derecho (RA) (-). 
Derivación III: Entre pierna izquierda  (LL) (+) y brazo izquierdo (LA) (-). 
 
El corazón puede representarse mediante un dipolo eléctrico localizado en el medio 
parcialmente conductor del tórax. A medida que avanza en el ciclo cardiaco, la 
magnitud y la dirección de M (vector cardiaco) varía, puesto que el campo eléctrico 
del dipolo varía cada una de las tres derivaciones de las extremidades es una de 
las componentes unidimensionales variables con el tiempo, de este vector, 
Einthoven supuso que el corazón (el origen del vector) se encuentra cerca del 
centro de un triángulo equilátero, cuyos vértices son el hombro derecho, el 
izquierdo y la bifurcación de las piernas. Suponiendo que los potenciales del 
electrocardiograma en los hombros son básicamente los mismos que en las 
muñecas y que los potenciales en la bifurcación de las piernas difieren poco de los 
de cada tobillo, considero que los puntos de este triángulo, representaban las 













Figura 1.2: Triángulo de Einthoven. El vector M representa el vector cardiaco. 
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1.2.2 Derivaciones monopolares de los miembros o aumentadas 
 
Mediante las derivaciones monopolares se mide la tensión en el Terminal central 
(electrodo de una extremidad) con respecto al potencial promedio de los otros dos 
electrodos [4]. Las medidas con respecto al Terminal central llevan la designación 
V (Voltaje); entonces se puede hacer una medida monopolar mediante uno o 
cualquiera de los tres electrodos de las extremidades, o con un electrodo 
explorador que se puede colocar en distintos puntos del pecho [5]. Los nombres 
de estas derivaciones monopolares son: 
 
• VL.- Entre el brazo izquierdo y el electrodo indiferente. 
• VR.- Entre el brazo derecho y el electrodo indiferente. 
• VF.- Entre la pierna izquierda   y el electrodo indiferente. 
 
Las derivaciones monopolares de los miembros son, aVR, aVL y aVF y se pueden 
obtener mediante las expresiones siguientes:  
 
)(5.0 LLLARAaVR +−=  
)(5.0 RALLLAaVL +−=  
  )(5.0 RALALLaVF +−=  
 
 
1.2.3 Derivaciones precordiales, unipolares o de Wilson. 
 
Las siguientes seis derivaciones normalizadas son las conocidas como unipolares 
precordiales o derivaciones Vi (i =1,..., 6), las cuales recogen la actividad cardiaca 
en el plano transversal (Figura 1.3).  
El electrodo se coloca en: 
 
:1v  Cuarto espacio intercostal derecho, línea paraesternal derecha. 
:2v  Cuarto espacio intercostal izquierdo, línea paraesternal izquierda. 
:3v  Simétrico entre 2v  y 4v . 
:4v  Quinto espacio intercostal izquierdo, línea medioclavicular. 
:5v  Quinto espacio intercostal izquierdo, línea anterior axilar. 
:6v  Quinto espacio intercostal izquierdo, línea axilar media. 
 
1.2.4 derivación II modificada  
 
Se trata de una variante de la derivación bipolar II. El electrodo LL equivalente es 
colocado idealmente en la cresta ilíaca izquierda y el electrodo RA equivalente es 
idealmente colocado en la fosa infraclavicular, entre el borde del músculo deltoides 
y 2 cm abajo del borde inferior de la clavícula [6]. 
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Figura 1.3: Posición de las derivaciones precordiales. 
 
 
En la tabla 1.1 se muestra las principales derivaciones, con la posición de los 
electrodos y la nomenclatura utilizada [4]. 
 
 

















2. Diseño de un dispositivo tipo Holter 
 
 
En este capítulo se describe el diseño de un Holter para el almacenamiento digital 
de la señal electrocardiográfica. El dispositivo está compuesto de las siguientes 
etapas: detección de la señal electrocardiográfica dando aislamiento eléctrico al 
paciente, acondicionamiento (amplificación y filtrado) de la señal 
electrocardiográfica captada,  conversión y almacenamiento digital de la señal 
electrocardiográfica utilizando como dispositivo de control un microcontrolador y 
como etapa final comunicar el dispositivo Holter con el  computador. En la figura 
2.1 se muestra el esquema del diseño inicial del Holter que utiliza como plataforma 
principal un microcontrolador.   
 
 
Todo el proceso de almacenamiento digital de la señal electrocardiográfica y la 
comunicación con el computador será controlado por dos pulsadores. El primer 
pulsador dará la orden de almacenar la señal electrocardiográfica durante cinco 
minutos. El segundo pulsador habilitará al dispositivo para entregar la señal 
almacenada al computador utilizando el protocolo de comunicación RS-232. La 
información entregada al computador por el dispositivo Holter tendrá un formato 
ASCII, esto permitirá hacer uso del Hyperterminal de Windows (accesorio del 
sistema operativo Windows) para crear un archivo de texto con el registro de la 
señal electrocardiográfica almacenada digitalmente, permitiendo un análisis 





Figura 2.1: Esquema general del diseño de un Holter digital 
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2.1 Adquisición de la señal electrocardiográfica 
 
 
2.1.1 Transductor   
 
El transductor permite adquirir señales que provienen del mundo físico  para ser 
analizadas. Para medir y registrar biopotenciales como las señales 
electrocardiográficas se utiliza como transductor los electrodos, que  sirven de 
interfaz con el equipo electrónico de medida. Los electrodos que se basan en el 
principio de conversión de energía eléctrica realizan una función de transducción, 
debido a que la corriente corporal es iónica, mientras que en los electrodos y en 
los alambres conectores es electrónica [5]. Existe una amplia  variedad de 
electrodos para medir biopotenciales que se pueden clasificar  en tres tipos 
básicos:  
 
- Microelectrodos: electrodos utilizados para medir potenciales bioeléctricos 
cerca o dentro de la célula.  
 
- Electrodos superficiales: utilizados para medir biopotenciales en la superficie 
de la  piel, se dividen en dos grupos: electrodos secos en contacto directo 
con la piel y electrodos que utilizan gel electrolítico como interfaz química 
entre la piel y la  parte metálica del electrodo. 
 
- Electrodos de aguja: electrodos que atraviesan la piel. 
 
Estos tipos de electrodos que miden biopotenciales presentan la interfaz metal-
electrolito. En cada caso aparece un potencial de electrodo en la interfaz, 
proporcional al intercambio de iones entre el metal y los electrolitos del organismo. 
Debido a que la medida de potenciales bioeléctricos requiere dos electrodos la 
tensión es realidad la diferencia entre los potenciales instantáneos  de los 











Figura 2.2: Electrodos utilizados. 
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2.1.2 Derivaciones para la señal electrocardiográfica  
 
En el electrocardiograma las amplitudes, las polaridades y los tiempos dependen 
en gran modo de la localización de los electrodos. En el diseño del dispositivo tipo 
Holter se utilizó la localización estándar de electrodo de referencia en la pierna 











Figura 2.3: Localización de los electrodos. 
 
2.1.3 Aislamiento eléctrico del paciente 
 
Para dar aislamiento eléctrico al paciente se ha dispuesto de un amplificador de 
aislamiento AD210. Este amplificador de aislamiento tiene como función principal 
proporcionar  aislamiento óhmico (romper la continuidad óhmica de la señal 
eléctrica) entre el paciente y los elementos electrónicos que permiten el 
procesamiento y el almacenamiento de la señal electrocardiográfica. La estructura 
del AD210 está compuesta de tres puertos completamente aislados (entrada, 
salida y alimentación) proporcionando gran exactitud y un completo aislamiento 
galvánico. El AD210 interrumpe los circuitos de tierra, rechaza los voltajes en 
modo-común y los ruidos que pueden degradar la exactitud de la señal 
electrocardiográfica [7]. En la figura 2.4 se muestra el esquema del amplificador 















Debido a que las aplicaciones estándar clínicas del ECG tienen un rango de 
frecuencia 0.05 – 100Hz  y un rango de tensión 0.5 – 5mV  [8], sumado a que 
existen interferencias que pueden producir distorsión de la señal 
electrocardiográfica, se debe construir una etapa de acondicionamiento antes de 
almacenar y procesar el registro Holter. El acondicionamiento de la señal 
electrocardiográfica consiste en una etapa de amplificación y una etapa de filtrado. 
La etapa de amplificación consiste en multiplicar la señal electrocardiográfica por 
un valor constante que facilite la etapa de conversión y almacenamiento de la 
señal electrocardiográfica. La etapa de filtrado consiste en eliminar las 
interferencias que contaminen la señal electrocardiográfica captada.  
 
 
2.2.1 Amplificación  
 
La señal electrónica proveniente de los electrodos, que resulta de la  conversión de 
corrientes iónicas en corrientes electrónicas debe ser amplificada [5]. En la 
mayoría de las aplicaciones en instrumentación, la etapa de amplificación se lleva 
acabo utilizando un dispositivo electrónico que acondicione la señal, este 
dispositivo se conoce como amplificador de instrumentación.  
 
 
Para la etapa de amplificación se utilizó el amplificador de instrumentación 
INA121P que tiene alto rechazo en modo común > 100 dB, alta impedancia de 
entrada, protección contra sobre-tensión en la entrada, baja corriente de Bias 
(alrededor de 4 pico-Amperios), bajo error de no-linealidad (0.001% máximo) [9]. 
El amplificador de instrumentación INA121P permite programar su ganancia de 
tensión por medio de una resistencia externa GR . La ganancia G se calcula por 
medio de la expresión siguiente:  
 
                                                     
GR
kG Ω+= 501                   (2.1) 
 
En la etapa de amplificación del dispositivo Holter la ganancia programada es de 
10. El diagrama esquemático del amplificador de instrumentación se muestra en la 
figura 2.5. El amplificador de instrumentación INA121P utilizado en este proyecto 
tiene como principal ventaja frente a otros amplificadores de instrumentación 
como el AD620 [10], una protección interna de sobre-tensión  que interrumpe la 
señal de entrada al amplificador cuando el nivel de tensión sobrepasa 40 Voltios, 
esto permite dar mayor seguridad al paciente cuando se realice el registro de la 










En esta etapa del diseño se  utilizó el circuito integrado TL084CN, el cual posee 
características eléctricas que le permiten tener un buen comportamiento en 
frecuencia, como tener un ancho de banda de 175 KHz  y slew rate (SR) 13V / Sμ  
[11], para implementar los siguientes tipos de filtros análogos. 
 
 
2.2.2.1 Filtro pasa bajo 
 
Desde el punto de vista del procesamiento de señales, se debe tener en cuenta el 
contenido frecuencial del electrocardiograma. El ancho de banda del ECG es 
aproximadamente de unos 125 Hz . Con la distribución mostrada en la Figura 2.6 
se puede observar cómo las componentes por encima de los 35 Hz  no son muy 





Figura 2.6: Espectro de la señal ECG. 
 
 
Se diseñó un filtro pasa bajo que cumple con los siguientes criterios de diseño: 
frecuencia pasante de 50 Hz , frecuencia bloqueada de 100 Hz , atenuación de la 
banda pasante de 1.0 dB , atenuación de la banda bloqueada como mínimo de 
20 dB  y ganancia programada de 10. En la realización del filtro pasa bajo se utilizó 
la familia de filtros de tipo Chebyshev de orden cinco en estructura VCVS (Circuito 
de Fuente de Voltaje Controlado por Voltaje) compuesta de  tres secciones, la 
primera sección de primer orden con una ganancia programada de 2.5 y las otras 
dos secciones de segundo orden con ganancia programada de 2 como se muestra 
en el esquema del filtro (figura 2.7). 
 
Figura 2.7: Diagrama esquemático del filtro pasa bajo 
 
 
























Figura 2.8: Diagrama de bode para el filtro pasa bajo. 
 
 
2.2.2.2 Filtro elimina banda 
 
En la realización del filtro elimina banda se utilizó la familia de filtros de tipo 
Chebyshev de orden dos, y en la construcción del circuito se utilizó una estructura 
VCVS (Circuito de Fuente de Voltaje Controlado por Voltaje). El diseño del filtro 
elimina banda cumple con  los siguientes criterios: eliminar frecuencias entre 59.5 










Figura 2.9: Diagrama esquemático del filtro elimina banda. 
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Figura 2.10: Diagrama de bode del filtro elimina banda. 
 
2.2.2.3 Filtro pasa alto 
 
Se diseño un filtro pasa alto de primer orden que deja pasar todas las frecuencias 








Figura 2.11: Esquema de filtro pasa alto. 
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Figura 2.12: Diagrama de Bode del filtro pasa alto. 
 
 
2.3 Conversión y almacenamiento digital de la señal ECG 
 
Esta etapa del diseño permite hacer una conversión análoga a digital de la señal 
electrocardiográfica y almacenarla en un dispositivo electrónico. Para hacer el 
proceso de conversión y almacenamiento digital de la señal electrocardiográfica se 
deben tener en cuenta los siguientes aspectos: frecuencia a la que se va a 
muestrear la  señal electrocardiográfica, el tiempo de conversión mínimo del 
convertidor análogo a digital, el tiempo que tarda el dispositivo de almacenamiento 
en registrar una muestra de señal y a que velocidad se va a transmitir la 
información al computador. Debido a estos aspectos es necesario un dispositivo 
electrónico como un microcontrolador que permita integrar diferentes tipos de 
tecnologías y realizar tareas como controlar los tiempos de conversión y 
almacenamiento de la señal electrocardiográfica y comunicar el dispositivo tipo 




Para esta etapa del diseño se utilizó un microcontrolador PIC16F873A-I [12]; 
debido a que es un microcontrolador ampliamente conocido en el mercado, 
consume poca energía, es de fácil programación y tiene reducido tamaño.  El 
microcontrolador PIC16F873A-I posee las siguientes características principales: 
 
- Memoria de programa: FLASH, 4 K de instrucciones de 14 bits c/u. 
- Memoria de datos: 192 bytes RAM, 128 bytes EEPROM. 
- Pila (Stack): 8 niveles (hardware). 
- Fuentes de interrupción: 13. 
- Instrucciones: 35. 
- Encapsulado : DIP de 28 pines. 
- Frecuencia oscilador: 20 MHz (máxima), Tinstrucción  = 0.2μ segundos. 
- Temporizadores/Contadores: 3.  
- Líneas de E/S digitales: 6 del puerto A, 8 del puerto B y 8 del puerto C. 
- Corriente máxima absorbida/suministrada (sink/source) por línea (pin): 25 
mA . 
- Tecnología de Fabricación: CMOS. 
- Voltaje de alimentación: 3.0 a 5.5 VDC. 
 
 
Además incluye otros recursos tales como: módulos de captura, comparación y 
PWM, convertidor Análogo/Digital de 10 bits multicanal, puerto serial síncrono 
















Figura 2.13: Configuración de pines del microcontrolador PIC16F873A-I. 
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Internamente se dispone de cuatro bloques de memoria SRAM que forman un  
total de 192 palabras de 8 bits. Se dispone también de una EEPROM interna de 
128 bytes. La memoria SRAM está dividida en bancos de memoria que contienen 
registros de propósito general y registros de funciones especiales. Los registros de 
propósito general pueden ser accedidos en forma directa o indirectamente a través 
de un registro de selección de archivo llamado FSR. 
 
                                     
 
Figura 2.14: Organización de la memoria de programa tipo FLASH. 
 
2.3.2 Convertidor análogo a digital 
 
El microcontrolador PIC16F873A-I posee un convertidor análogo a digital interno 
que maneja señales de 0 a 5 Voltios, impedancia de entrada máxima recomendada 
2.5 Ωk  y entrega 10 bits después de la conversión de una muestra de señal 
análoga. Debido a factores como el requerimiento de impedancia del 
microcontrolador y a los niveles de tensión negativos generados en la señal 
electrocardiográfica se utilizó un convertidor análogo a digital externo evitando 
manipular la señal (sumarle a la señal ECG una señal constante que elimine los 
niveles de tensión negativos). 
 
 
El convertidor análogo a digital externo utilizado en el dispositivo tipo Holter es el 
convertidor ADS7812, configurado para recibir una señal de entrada en el rango 
V10± . Este convertidor es un dispositivo que tiene una resolución de 12 bits, 
múltiples rangos de operación, error máximo integral de linealidad (LSB) de ± 1%,  
interfaz serial de datos  y una alta impedancia de entrada. El convertidor puede ser 
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configurado para una variedad de rangos de entrada incluyendo  ,10V±  V5± , 0 a 
10V , y de 0.5 a 4.5V . Una flexible interfaz serial SPI permite una fácil transmisión 
de los datos hacia el microcontrolador [13]. 
 
 
Puesto que el convertidor es un dispositivo de 12 bits, la salida digital varía en 
4096 (2 12 ) pasos discretos cuando el número de la entrada análoga es cambiado 
desde el máximo hasta el mínimo de plena escala. Con entrada   V10±  y 12 bits la 
resolución es de mV88.4 . En la tabla 2.1 se muestra la salida digital del 



























Debido a que la señal electrocardiográfica captada es sometida a un proceso de 
acondicionamiento (amplificación y filtrado) se pueden presentar fenómenos de 
saturación en los amplificadores utilizados en el dispositivo tipo Holter, por esta 
razón se determinó que el rango de señal de entrada al convertidor puede tomar 
valores entre V10± . Para asegurar la selección de este rango de entrada en el 














Tabla 2.2: Rangos de entrada al convertidor ADS7812. 
 
 
El convertidor ADS7812 puede ser configurado para generar la señal de reloj de 
datos (configuración de datos de reloj interno), o puede ser configurado para 
recibir la señal de reloj externamente (configuración de reloj de datos externo). 
Debido a que el microcontrolador es el elemento del dispositivo tipo Holter que 
controla los tiempos de conversión y almacenamiento digital de la señal 
electrocardiográfica el convertidor ADS7812 debe configurarse  para recibir la señal 
de reloj generada por el microcontrolador. En la figura 2.16 se muestra el 
diagrama esquemático de la configuración del convertidor ADS7812, que recibe la 




Figura 2.16: Configuración del convertidor ADS7812. 
 
 
Para discretizar una muestra de señal electrocardiográfica en la figura 2.17 se 
muestra el diagrama en el tiempo de intercambio de datos seriales entre el 
convertidor ADS7812 y el microcontrolador.  
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Para esta etapa del diseño se utilizó una tarjeta de memoria MultimediaCard 
(MMC) la cual viene en tamaños desde 16 Mbytes hasta 8 Gbytes. Esta tarjeta de 
memoria es de tipo FLASH y viene dividida en sectores de 512 bytes que se 
pueden escribir. El tiempo mínimo de lectura-escritura para cada sector es 1.5 mS  
utilizando el modo de comunicación SPI. En la figura 2.18 se muestra la 













Figura 2.18: Configuración de pines de la tarjeta de memoria. 
 
El  software del microcontrolador simplifica el uso de los comandos de lectura o 
escritura, estos comandos contienen la dirección y el número de sectores para 
escribir o leer. Este tipo de memorias tienen por especificación de durabilidad 
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Tabla 2.3: Asignación de pines de la tarjeta en el modo SPI. 
 
 
Para el intercambio de información entre la tarjeta y otros dispositivos se han 
implementado dos modos de comunicación: 
 
- Modo MultimediaCard. 
- Modo SPI. 
 
El modo MultimediaCard permite conectar y direccionar alrededor de 30 tarjetas en 
un simple bus físico, y tiene  protección de errores en la transferencia de datos y 
además posee comandos de lectura-escritura para uno ó múltiples sectores. Este 
modo de comunicación es utilizado en aplicaciones que utilizan alta velocidad en la 
transferencia de datos y direccionan  varias tarjetas en un mismo bus de datos.  
 
 
El modo SPI consiste de un protocolo secundario de comunicación que posee tres 
líneas de datos en el bus serial: reloj, entrada de datos, salida de datos, y un Chip 
Select para seleccionar la tarjeta. El modo de comunicación SPI fue diseñado para 
comunicar la tarjeta con diferentes familias de  microcontroladores, y es utilizado 
en aplicaciones que requieren pocas tarjetas (típicamente una) con velocidades 
pequeñas en la transferencia de datos. Únicamente las operaciones de lectura-
escritura en modo SPI soportan un solo sector, cada comando o direccionamiento 
de datos es construido de 8 bytes y cada byte es alineado por el Chip Select. Los 
mensajes SPI consisten de comando, respuesta y llamados de bloques de datos. 
Toda comunicación entre la tarjeta y el microcontrolador es controlada por el 
microcontrolador, que arranca cada negociación en el bus colocando la línea Chip 
Select  del bus de datos en bajo. En adición de la respuesta del comando, cada 
bloque de datos enviado a la tarjeta durante la operación de escritura puede estar 
respondiendo con un especial llamado de respuesta de datos ó token [14]. En la 
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figura 2.19 se muestra el diagrama en el tiempo de intercambio de datos seriales 















Figura 2.19: Diagrama de tiempo para manejar datos seriales en la tarjeta. 
 
 
El estilo de comunicación SPI es un protocolo de interacción de datos y es un 
estándar que sirve de interfaz entre periféricos seriales. El microcontrolador 
PIC16F873A tiene implementado en su estructura física (hardware) la interfaz SPI, 
pero también se puede implementar por software de programación en el 
microcontrolador. En el dispositivo tipo Holter la interfaz SPI utilizada para 
comunicar el microcontrolador con la tarjeta fue implementada por software de 
programación debido a que el bus SPI del puerto serial síncrono (SSP) del 
microcontrolador tiene problemas en el manejo de tiempo (comprobado en la 
práctica).      
 
 
Debido a que la tarjeta maneja niveles de tensión que se encuentran alrededor de 
3V  se debe reducir el nivel de tensión entregado por el microcontrolador (5V ), 
esto se logra incluyendo en el diseño del dispositivo tipo Holter divisores de 
tensión en las salidas del microcontrolador utilizadas para implementar el modo de 
comunicación SPI. En la figura 2.20 se muestra el diagrama esquemático del bus 





















Figura 2.20: Bus físico para comunicar la tarjeta MMC con el microcontrolador. 
 
 
La secuencia de comandos para la tarjeta en modo SPI consiste de 6 Bytes: 
 
1. El primer byte es el comando. 
2. Del segundo byte al quinto son datos adicionales, por ejemplo dirección. 
3. El sexto byte es un byte de verificación. 
 
 
Luego la tarjeta necesita normalmente un ciclo completo (8 pulsos de reloj) para 
procesar el comando, la respuesta se entrega en el próximo ciclo de reloj y los 
datos que se transfirieren con el borde creciente del pulso de reloj son los 
aceptados por la tarjeta y el microcontrolador (figura 2.19). 
 
 
Los comandos básicos utilizados en el modo SPI de la tarjeta son: 
 
• Comando de reset. 
• Comando de inicio. 
• Comando de lectura. 
• comando de escritura. 
 
 
2.3.3.1 Comando de reset 
 
 
Para utilizar el comando de reset simplemente el microcontrolador envía 0x40h y 
como argumento 4 bytes de 0x00h, finalmente el microcontrolador envía 0x95h 
 27











Figura 2.21: Comando de reset. 
 
 
2.3.3.2 Comando de inicio 
 
 
Para inicializar la tarjeta se utiliza el comando inicio y es un paso obligatorio para 
operaciones de lectura-escritura en todos los sectores de la tarjeta. Para utilizar el 
comando de inicio el microcontrolador envía 0x41h seguido por 4 bytes de 











Figura 2.22: Comando de inicio. 
 
 
2.3.3.3 Comando de lectura 
 
 
Para leer un sector de la tarjeta el microcontrolador envía  0x51h seguido por la 
dirección del sector que se va a leer,  esta dirección debe ser  múltiplo de 512, sí la 
negociación es correcta la tarjeta responde positivamente con 0x00h como se 












Figura 2.23: Comando de lectura. 
 
 
Después el microcontrolador debe esperar para poder recibir la información  de 
cada sector. Para este propósito el microcontrolador debe enviar pulsos de reloj 











Figura 2.24: Datos entregados por la tarjeta 
 
2.3.3.4 Comando de escritura 
 
 
Para escribir sectores en la tarjeta el microcontrolador envía 0x58h  seguido por 
cuatro bytes con la dirección del sector que se va a escribir, la tarjeta responde 









Figura 2.25: Comando de escritura. 
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Ahora el microcontrolador arranca la secuencia de escritura enviando 0xfeh, 
después el microcontrolador envía 512 datos por el bus  serial para ocupar el 










Figura 2.26: Escritura de datos en la tarjeta. 
 
 
2.3.4 Interfaz con el computador  
 
En esta etapa del diseño se utilizó comunicación serial asíncrona RS-232 entre el 
dispositivo tipo Holter y el computador. La norma RS-232 maneja los siguientes 
niveles de tensión: 
 
1. Un uno lógico es un voltaje comprendido entre -5V y -15V en el transmisor 
y entre -3V y -25V en el receptor. 
2. Un cero lógico es un voltaje comprendido entre 5V y 15V en el transmisor y 
entre 3V y 25V en el receptor. 
 
Para convertir los niveles TTL que maneja el microcontrolador PIC16F873A en 
niveles RS-232 se utilizó el integrado MAX232A. En la figura 2.27 se muestra la 


























Figura 2.27: Configuración de pines del integrado MAX232. 
 
El microcontrolador PIC16F873A se encarga de enviar los datos almacenados en la 
tarjeta de memoria  MMC hacia el computador con una velocidad de 19200 bps 
(bits por segundo), datos de 8 bits, sin paridad y con un stop bit, esta 
configuración se representa como “19200, 8, N, 1”. La conexión hacia la 
computadora se realizará con un conector DB9 hembra. En al figura 2.28 se 
muestra el diagrama esquemático del bus físico utilizado para comunicar el 














Figura 2.28: Comunicación entre el prototipo de Holter y la computadora. 
 
Antes de enviar la señal electrocardiográfica almacenada en el dispositivo Holter 
hacia el computador se debe crear un archivo de texto que capture el registro de 





2.3.5 El Hyperterminal de Windows 
 
El hyperterminal es un programa que hace parte del grupo de accesorios que viene 
con el sistema operativo Windows y tiene como principal función comunicar el 
computador con otros equipos, sitios telnet, sistemas de boletines electrónicos 
(BBS), servicios en línea y equipos host, mediante un módem o un cable de 
módem nulo. Una ventaja muy especial del hyperterminal es que permite capturar 
la señal electrocardiográfica almacenada en el dispositivo tipo Holter y enviar la 
información directamente a un archivo de texto. Para comunicar el dispositivo tipo 
Holter con el computador se debe configurar el Hyperterminal de Windows a una 
velocidad de 19200 bps, datos de 8 bits, sin paridad y con 1 stop bit (19200, 8, n, 
1). Además debe seleccionarse el puerto serial por donde se va a establecer la 
comunicación (COM1 o COM2). 
 
 
2.4 Diseño final del dispositivo tipo Holter 
 
En el diseño del dispositivo tipo Holter se ha implementado un pulsador 
denominado CAPTURAR (Figura 2.29) que permite tomar la señal 
electrocardiográfica acondicionada  y almacenarla en la tarjeta de memoria, para 
visualizar este proceso se ha dispuesto un led verde (Figura 2.29) que se enciende 
cuando el pulsador se acciona. En el momento que se acciona el pulsador el 
microcontrolador envía los comandos reset, inicio, y el comando de escritura, si las 
respuestas de la tarjeta son válidas el microcontrolador envía el llamado especial o 
token de escritura a la tarjeta, y cada 4mS  envía un pulso de conversión al 
convertidor ADS7812 para obtener la muestra digitalizada de la señal 
electrocardiográfica, una vez obtenida esta muestra el microcontrolador la envía a 
la tarjeta.  
 
Este proceso se realiza hasta completar 256 muestras. Al registrase 92.928 
muestras (aproximadamente 6 minutos) de señal electrocardiográfica el led verde 
se apaga y se enciende un led rojo (Figura 2.29) que permite visualizar cuando el 
dispositivo tipo Holter está listo para enviar los datos al computador. Para enviar 
los datos al computador se ha dispuesto un pulsador denominado ENVIAR que 
permite enviar los datos al computador con una velocidad de 19200 bps (bits por 
segundo) utilizando el protocolo de comunicación RS-232. Cuando el pulsador 
ENVIAR es accionado el microcontrolador envía los comandos reset, inicio y el 
comando de lectura, si las respuestas de la tarjeta son correctas el 
microcontrolador espera el llamado especial o token de lectura de la tarjeta y los 
256 bytes de cada sector almacenados, este proceso se realiza hasta leer las 
92.928 muestras de señal, sí el proceso se completa el led rojo se apaga.  
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Además en el dispositivo tipo Holter se han adicionado otros dos pulsadores 
denominados RESET y DIRECTO (Figura 2.29). El pulsador RESET detiene los 
procesos de almacenamiento digital y descarga de la señal electrocardiográfica 
almacenada al computador. El pulsador DIRECTO permite tomar muestras de la 
señal electrocardiográfica cada 4mS  y enviarlas directamente al computador. En la 



















































En este capítulo se realiza una revisión bibliográfica de los métodos y técnicas 
que se aplican en la actualidad a las señales electrocardiográficas para su 
preprocesamiento y la extracción de características. 
 
 
3.2 Preprocesamiento de la señal de ECG 
 
Como  en  cualquier  sistema  de  procesamiento  de  señales,  la  primera  
etapa consiste en la adquisición de la señal. Una vez la señal es adquirida, esta 
todavía no debe  utilizarse  para  el diagnóstico   ya que  presenta  una serie  de  
elementos ajenos a la propia señal debido a varios factores [17]: 
 
 
• Ruido: Señal eléctrica aleatoria no deseada que afecta la señal. 
 
• Interferencia  de   la   red:   Componente  no  deseada  en  la  generación, 
transmisión o recepción de la señal. 
 
• Variaciones de la línea base: Valor que representa el nivel normal mínimo, 
o el nivel inicial, de la señal. 
 
Estos elementos deben ser aislados y minimizados para que las siguientes fases 
pertenecientes  a  un proceso  de análisis  visual  o automático  ofrezcan 
resultados con una precisión satisfactoria. Cada uno de estos  elementos se 
puede estudiar por separado. La señal adquirida podrá ser representada como la 
combinación de todos estos elementos, de la forma descrita en la ecuación (3.1) 
 
[ ] [ ] [ ] [ ]y n x n r n b n= + +                (3.1) 
 
Donde y[n] representa la señal discreta adquirida, x[n] la señal 
electrocardiográfica   real producida por la actividad cardiaca que se desea 
registrar, r[n] ruido en general, incluyendo algunos artefactos y la interferencia 
de la  red  eléctrica, y b[n] las  variaciones de la línea  base. En todos los casos n 
representa el índice temporal discreto. El objetivo de los algoritmos de 
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preprocesamiento es reducir al máximo r[n] y b[n] para que la señal obtenida 
y[n] sea lo más parecida a la señal real x[n]. Para ello se realiza una estimación 
de dichas señales, r [n] y b [n], de manera que al restarlas a y[n] en la 
ecuación (3.1) se compense su efecto [18] [19]. 
 
 
3.2.1 Ruido en la señal de ECG 
 
El ruido es un elemento presente en mayor o menor medida, en todas las 
señales reales [20]. En este caso concreto, el ruido presente en la señal 
electrocardiográfica puede ser debido a varios factores: ruido debido al 
movimiento relativo del contacto  electrodo-piel, ruido  generado  por  los  propios 
aparatos electrónicos destinados a la adquisición (ruido térmico) [21], ruido 
debido a señales eléctricas de los músculos (señales electromiográficas) [22], 
etc, el cual provoca que a la señal original se superponga otra señal de cierto 
nivel que puede enmascarar  rasgos significativos  de  la  misma,  tal  como  se  





Figura 3.1. Señal electrocardiográfica con ruido superpuesto. En este caso el ruido 
corresponde a la actividad muscular, señal electromiográfica. 
 
 
En los siguientes apartados se exponen brevemente los 4 principales métodos 




• Métodos basados en técnicas clásicas de filtrado. 
• Métodos basados en filtros de media móvil. 
• Métodos basados en el promedio de latidos. 
• Métodos basados en la transformada Wavelet. 
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3.2.1.1  Métodos basados en técnicas clásicas de filtrado. 
 
Uno de los métodos más usuales de reducción del ruido presente en una señal 
lo constituye el uso de filtros paso bajo. Este es un método genérico de reducción 
del ruido  de  una  señal  [23],  teniendo  en  cuenta que  sus  componentes  
frecuenciales están por encima (aunque en algunos casos también pueden 
solaparse) de las de la señal [24]. Estos filtros se diseñan utilizando las técnicas 
clásicas de diseño de filtros FIR (respuesta al impulso finita) e IIR (respuesta al 
impulso infinita). Por su escasa selectividad, sobre todo utilizando pocos 
coeficientes, no suelen usarse en estos  casos.  En  la  figura  (3.2)  se  puede  
observar  el  espectro  de  una  señal electrocardiográfica  real,  donde  se  




Figura 3.2. Espectro de una señal electrocardiográfica real. Las componentes 
principales se encuentran por debajo de los 50Hz aproximadamente. 
 
 
M.L Ahlstrom y J. Tompkins describen dos filtros paso bajo para eliminar el 
ruido de alta frecuencia, uno de ellos de primer orden, y el otro de segundo 









−= −        (3.2) 
 
que corresponde a la ecuación en diferencias: 
 
 
      [ ] [ 1] [ ] [ ]y n y n x n x n m= − + − −      (3.3) 
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El problema relacionado con estos filtros es la presencia de lóbulos secundarios y 
poca  selectividad [26].  Para  mejorar estos  aspectos  se puede  utilizar el filtro  











−= −      (3.4) 
 
Cuya ecuación en diferencias es: 
 
[ ] 2 [ 1] [ 2] [ ] 2 [ 4] [ 8]y n y n y n x n x n x n= − − − + − − + −     (3.5) 
 
 
3.2.1.2 Métodos basados en filtros de media móvil. 
 
 
Otra   forma   de   minimizar   el   ruido   es   utilizando   filtros   de   media   móvil   
[28]. Constituyen un método muy sencillo, aunque su selectividad es muy baja, 
además de  enmascarar  detalles  de  alta  frecuencia  de  la  señal.  Estos  filtros  
tienen  una expresión genérica: 
 
  








= + − ∑    (3.6) 
 
de  manera  que  la  muestra  situada  en  el  centro  de  un  intervalo  de  anchura  
k, resulta de la ponderación de las muestras vecinas a la muestra original, se 
utiliza este  filtro  con  unos  valores  de  ventana  de  a  y  b  distintos,  además  
de  aplicar distintos pesos a las muestras. Por ejemplo, en [27], el filtro de 
media móvil que se propone es: 
 
[ 1] 2 [ ] [ 1][ ]
4
x n x n x ny n − + + +=     (3.7) 
 
 
3.2.1.3 Métodos basados en el promedio de latidos. 
 
Aprovechando la semejanza entre los latidos de estas señales, su 
semiperiodicidad, y si la señal es de suficiente duración para poder contar con 
una cantidad  relativamente  elevada  de  periodos,  se  puede  hacer  un  
promedio  de varios latidos semejantes para reducir el ruido. Este método exige 
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que en primer lugar  se haya aplicado un algoritmo para dividir el registro en sus 
latidos componentes [27], y además utilizar alguna función de alineamiento 
temporal para poder sumar los latidos con distinta duración. 
 
El promediado  temporal de latidos  es  una  técnica que se  utiliza  para  mejorar  
la relación señal a ruido de las señales electrocardiográficas de alta resolución. 
Para ello se hace uso de su característica repetitiva y de la no correlación entre 
el ruido y  la  señal. El uso del promediado requiere un punto de sincronismo 
como referencia,  ya  que  el  desalineamiento  de  las  señales  a  promediar  
produce  un efecto indeseable de filtrado paso bajo. En [29] se presenta un 
método para llevar a cabo este alineamiento. Para ello se utiliza un filtro 
interpolador de ventana de Blackman, con factores entre 1 y 10. Se estudian 
varios métodos de alineamiento usando  ruido  blanco  e  interferencia  de  la  red  
de  60Hz.  Este  método  reduce  la varianza del alineamiento en hasta 0.5ms, 
respecto al promedio directo. 
 
 
3.2.1.4 Métodos basados en la Transformada Wavelet. 
 
La  transformada  wavelet  es  una  herramienta  de  uso  relativamente  reciente  
en múltiples aplicaciones de procesamiento de señales, entre las que se 
encuentra la reducción del ruido. 
 
Para llevar a cabo esta reducción del ruido, prácticamente todos los métodos 
se basan en los siguientes pasos [20]: 
 
1)  Calcular la transformada Wavelet de una señal hasta el nivel deseado. 
 
2)  Aplicar  un  umbral  y  una  función  de  umbralizado  a  los  coeficientes  del 
detalle, para eliminar, en principio, aquellos componentes que representan 
mayoritariamente al ruido. 
 
3)  Calcular la transformada inversa para recuperar la señal, con las 
componentes del ruido eliminadas en el punto anterior. 
 
 
Uno de los trabajos más representativos de esta técnica es el presentado en 
[30], que  sirve  de  base  para  la  mayoría  de  los  restantes.  En  éste  se  
establecen  los principios  básicos  para  aplicar  esta  herramienta  a  la  





• La señal resultante del proceso debe ser al menos tan suave como la 
señal original. 
 
• Se minimice el error cuadrático medio. 
 
 
A partir de este método se derivan otros muchos, donde se estudian 
variaciones para  conseguir  la  mejora  a  la  relación  SNR  (Relación  señal-
ruido).  En  [21]  se describe  un  método  iterativo  basado  en  la  
transformada  wavelet,  añadiendo técnicas  vectoriales  de  proyección  sobre  
conjuntos  y  así  evitar  el  solapamiento que   existe   entre   los   filtros   de   la   
transformación,   lo   cual   provoca   que   la umbralización no sea la ideal. 
 
 
3.2.2  Interferencia de la red 
 
Otro efecto que aparece con relativa frecuencia en señales electrocardiográficas 
y en general, en cualquier señal biomédica, es la superposición de una 







Figura 3.3. Señal electrocardiográfica con interferencia de la red superpuesta. 
 
 
Para reducir su efecto, existen una serie de técnicas [28], basadas 
principalmente en el diseño de filtros digitales de distintos tipos. Se pueden 
utilizar filtros elimina banda  centrados  a  la  frecuencia  de  la  interferencia  (60  
Hz)  y  con  un  ancho  de banda lo suficientemente estrecho como para no 
afectar al resto de componentes de la señal, una variante del método basado 
en el diseño de filtros, consiste en utilizar  un  filtro  paso  banda  que  permita  




aunque  esto  no  resulta  muy  apropiado  en  la práctica [14]. 
 
También  hay  un  método  para  reducir  la  interferencia  de  red  en  el  dominio  
del tiempo  utilizando  un  filtro  Notch  con  los  parámetros  adecuados  [24].  







(1 ) 2 (1 )1( ) *
2 1
a a z a zy z
a z a z
− −
− −
+ − + += − +     (3.8) 
 
 







a ω= Ω⎛ ⎞+ ⎜ ⎟⎝ ⎠








Ω⎛ ⎞− ⎜ ⎟⎝ ⎠= Ω⎛ ⎞+ ⎜ ⎟⎝ ⎠
    (3.10) 
 




ω π ⎛ ⎞= ⎜ ⎟⎝ ⎠ , siendo 
fs la  frecuencia  de  muestreo, fd la frecuencia de la 




π ⎛ ⎞Ω = ⎜ ⎟⎝ ⎠  , con BW representando el 
ancho de banda de la porción de espectro a filtrar. 
 
Finalmente, realizando la transformada inversa de la ecuación (3.8) y 
despejando, se obtiene la expresión final a utilizar, ecuación (3.11.). 
 
  2 1 2 1 2
1[ ] [(1 ) [ ] 2 [ 1] (1 ) [ 2]] [ 1] [ 2]
2
y n a x n a x n a x n a y n a y n= + − − + + − + − − −   (3.11) 
 
 
De esta forma, para filtrar la señal se debe proceder calculando en primer lugar 
el valor de  los  parámetros 1a  y 2a ,  seguidamente se  elige arbitrariamente  el 
valor inicial  de y[n-1] e y[n-2], y  finalmente  se  calcula  para  todas  las  
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muestras  la ecuación  (3.11).  Aplicando  esto  a  la  señal  inicial  de  la  figura  







Figura 3.4. Señal filtrada. 
 
 
En la figura (3.4) se puede observar que la interferencia de línea se ha 
reducido bastante, aunque presenta un transitorio al inicio. 
 
Este método presenta dos inconvenientes: en primer lugar, la frecuencia de red 
no es  exactamente  de  60Hz,  sino  que  presenta  variaciones  y  aquí  no  se  
tiene  en cuenta este efecto. En [26] se explica un método adaptativo para la 
obtención de filtros de este tipo que se ajusten en todo momento a la frecuencia 
cambiante de la interferencia.  El  método  utilizado  para  diseñar  un  filtro  que  
se  adapte  a  las variaciones de la frecuencia de la red, es el de emplazamiento 
de polos y ceros en el círculo unitario [26]. 
 
El objetivo es ir cambiando los coeficientes del filtro para que se cumpla un 








y n a x n i b y n j
= =
= − − −∑ ∑     (3.12) 
 
Con los coeficientes variando según: 
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[ 1] [ ] [ ] [ ]i ia n a n e n x n iμ+ = + −     (3.13) 
 
[ 1] [ ] [ ] [ ]j jb n b n e n y n jη+ = + −     (3.14) 
 
 
El segundo inconveniente consiste en que cuando se aplica este filtro se 
produce un transitorio al comienzo de la señal que añade ruido a ésta [31]. 
Para evitarlo, también se describe una modificación del anterior algoritmo 
basada en realizar un cálculo matricial previo con las k muestras iniciales de la 
señal x[n] para calcular las k primeras muestras de y[n] y posteriormente se 
utiliza el método inicial para calcular la salida a partir de la muestra k+1 [32]. 
 
 
3.2.3  Variaciones de la línea de base 
 
Las variaciones de la  línea base se producen debido a  múltiples factores, 
como por ejemplo al movimiento del paciente durante la adquisición del 
electrocardiograma, la respiración y cambios en la impedancia de los electrodos 
[22].  Estas variaciones  suponen una  interferencia  de  baja  frecuencia  y de  
cierta amplitud  que  debe  ser   reducida para no alterar el resultado de procesos 
posteriores. La figura (3.5) muestra una señal electrocardiográfica con 






Figura 3.5. Señal con variaciones de la línea base. 
 
 
Estas componentes de baja frecuencia pueden inducir a un error cuando se 
realiza una interpretación visual o análisis automático de la señal 
electrocardiográfica. El contenido frecuencial de estas variaciones normalmente 
43 
 
está en el rango   0 a 0.5 Hz,  aunque  en  el  test  de  esfuerzo  el  rango  
frecuencial  es  mayor.  Por  tanto,  el primer paso en el procesado de la señal 
electrocardiográfica es  la aplicación de algún método para la  reducción de las 
variaciones en la línea base [33]. 
 
 





En  esta  parte se presentan las técnicas de extracción de características [34], 
teniendo en cuenta que el utilizado para este trabajo es el método de 
coeficientes Wavelet ya que permite utilizar el toolbox Wavelet de MATLAB®  
[35]. Está basado en la transformada wavelet (WT), que genera una familia de 
señales que  dependen  del  escalado  (a)  y  la  traslación  (b).  Toma  las  
ventajas  de  la posibilidad de esta herramienta matemática para calcular un 
índice de semejanza entre la señal y la wavelet madre utilizada y de esta 
manera extraer en forma de coeficientes, las principales características o 
aproximación de una señal. 
 
 
3.3.2 Técnicas de extracción de características de ECG 
 
Cuando  se  trabaja  con  señales  del  mundo  real  es  deseable  encontrar  
una representación  efectiva  de  la  señal,  tal  que  sus  características  
temporales  y espectrales   fundamentales  sean  capturadas   en  una  forma  
más   compacta  e informativa  que  la  señal  original, esto  es  particularmente  
cierto  para  señales biomédicas, tales como el electrocardiograma (ECG), donde 
la forma de la señal en  un  tiempo  dado  refleja  la  actividad  de  los  procesos  
cardiológicos  [36].  En  la literatura existen numerosos trabajos donde se 
presentan las principales técnicas para la caracterización de señales ECG. 
 
 
3.3.2.1 Mediciones heurísticas 
 
En [37] se propone  un  algoritmo  para  la detección  de  los siguientes  
parámetros que pueden clasificar el ritmo cardíaco: 
 
• Onda P: Tiempo de inicio, máximo, fin; amplitud. 
• QRS: Tiempo de inicio, pico R, fin; amplitud. 
• Onda T: Tiempo del máximo/mínimo (dependiendo de la polarización), 
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segundo extremo (si está disponible), fin; amplitud. 
• Parámetros derivados: intervalo R-R, intervalo PQ, longitud QT. 
 
La detección de QRS está basada en el algoritmo de Multiplicación de Diferencias 
hacia Atrás (MOBD). La detección de las ondas P y T se realiza con el algoritmo 
de Joeng [38]. 
 
3.3.2.2  Aproximación mediante funciones 
 
Olszewski  [39]  propone  el  uso  de  un  Método  Generalizado  de  Extracción  
de Características para el reconocimiento estructural de patrones en datos de 
series de tiempo. El método consiste en hacer una aproximación a tramos de la 
serie de tiempo.   Para   lograr  ese  objetivo   se  usan  seis   funciones   ya  
definidas   (una constante, una recta, una función triangular, un trapecio, una 
función exponencial y una función senoidal). Los parámetros que se usan para 
variar las funciones y disminuir el error cuadrático medio con la serie se pueden 






Tabla 3.1: Parámetros variables de la funciones utilizadas. 
 
3.3.2.3 Expansión de Hermite 
 
Haraldsson [40] usa una red neuronal adaptativa (RNA) para  detectar signos  
de Infarto Agudo de Miocardio (IAM) en la señal ECG. El ECG  de 12 derivaciones 
se expresa  como  una  serie  de  las  funciones  bases  de  Hermite  y  los  
coeficientes resultantes  son  usados  como  entradas   a  las  RNA.  Mediante  
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el  análisis   de sensitividad se indica qué regiones temporales del ECG son 
críticas para la salida del  clasificador  basado  en  RNA.  El  desempeño  del  
clasificador  es  medido  en términos  del área bajo  la  curva  de la  Característica 
Receptora  Operante  (ROC).  
 
Bajo este parámetro se concluye que cuando se detecta IAM usando 
clasificadores con RNA, la representación de ECG en términos de los coeficientes 
de la expansión Hermite junto con parámetros de preproceso (duración de QRS 
y desplazamiento de amplitud) cuya área ROC es de 83.4 % [41], es casi tan 
bueno como el método basado en amplitudes y pendientes cuya área ROC es de 




3.3.2.4 Distribuciones Tiempo-Frecuencia 
 
Rosado  [41]  propone  una  combinación  de  estrategias  de  técnicas  clásicas  
y modernas  para  la  selección  de  parámetros  extraídos  de  distribuciones  
tiempo- frecuencia, enfocados a mejorar el comportamiento de los algoritmos de 
detección de  fibrilación  ventricular  (VF).  Inicialmente  se  procesa  la  señal  para  
obtener  25 parámetros  tiempo-frecuencia  de  la  Distribución  de  Wigner-Ville.  
Emplearon  tres métodos   para   la   selección de   los   parámetros:   Análisis   
de Componentes Principales (PCA) para proveer un acercamiento preliminar a la 
distribución de los datos, Mapas Auto-Organizables (SOM-Ward) para obtener 
información cualitativa acerca de la estructura misma de los datos y Árboles de 




3.3.2.5 Transformada Wavelet 
 
Debido a las limitaciones de las técnicas anteriores en cuanto a robustez frente 
al ruido,  artefactos  y  desviaciones  de  linead  de  base,  se  utiliza  la  
transformada wavelet (WT) para la detección de ondas del ECG por su 
capacidad de detección de transitorios, así como su robustez frente al ruido y a la 
no estacionaridad. La WT   es la descomposición de la señal sobre un conjunto 
de funciones obtenidas de   una   única   función   llamada   wavelet   “madre”   o   
prototipo   por   medio   de dilataciones  y  contracciones  (escalado),  así  como  
desplazamiento  en  el  tiempo; tiene   una   resolución   tiempo-frecuencia   por   
lo   tanto   tiene   buena   resolución temporal en altas frecuencias y buena 




Se pueden definir tres tipos de WT: 1) la continua (CWT), donde la  señal  de  
entrada  y  los  parámetros  de  escala  y  tiempos  son  continuos;  2) discreta 
(DWT), donde la señal de entrada  y los parámetros  de escala y tiempo son 
discretos; y  3) el análisis multiresolución. Ciiwei [42] propone el uso de varias 
funciones wavelet para cuantificar el número de singularidades que se 
presentan dentro   del   ECG.   Los   potenciales   tardíos   ventriculares   son   
indicadores   de conductividad   ventricular   normal;   debido   a   que   son   
formas   de   onda   muy cambiantes, se aplica el uso de 2 funciones wavelet 
con el objeto de detectarlos. Los  resultados  de  este  estudio  obtenidos  con  el  
análisis  que  usa  una  función wavelet,  en  el  que  se  utilizó  la  wavelet 
Gaussiana.  Para  el  análisis  multi- wavelet se utilizó Daubechies de segundo y 
octavo orden [43]. 
 
 
Por lo anterior en [42] describen un algoritmo basado en la WT, 
 
1( ) ( ) ( ) ( )s s





−⎛ ⎞= = ⎜ ⎟⎝ ⎠∫     (3.15) 
 
que  fue   desarrollado  para   detectar  puntos  característicos   del  ECG.   Con  
la característica multiescala de la WT, el complejo QRS es distinguido de las 
ondas P  y T, del ruido, variaciones de línea base y artefactos. 
 
En  [43]  propusieron  un  detector  del  complejo  QRS  basado  en  la  
transformada wavelet, donde comparan las características del complejo QRS con 
las ondas P y T.  Por  este  motivo  emplearon  el  detector  para  caracterizar  la  
señal  de  ECG. Emplearon  una  wavelet  Gaussiana  debido  a  que  esta  se  
asemeja  al  complejo QRS, además de ser una señal suave. La detección del 
complejo QRS depende de una correcta selección  de  la wavelet,  ya  que 
existen diversos  ruidos  clínicos que pueden degradar la señal de ECG. 
 
La selección del ancho  de banda del filtro  pasa-bandas  es  un factor 
importante, depende  de  este  la  pérdida  de  resolución  en  la  reducción  del  
ruido  o  alta frecuencia.  El  escalamiento de  la  función  madre es el mecanismo 
por el cual la transformada diádica adapta los cambios  espectrales  y 
temporales de la señal a analizar. 
 
Las  principales  desventajas  de  la  transformada  wavelet  continua  (CWT)  son  
la complejidad   computacional   y   redundancia.   Sin   embargo,   ellas   pueden   
ser reducidas  discretizando  el  parámetro  a  (escala)  o  discretizando  ambos  a  
y  b (traslación) (ver apéndice B). La CWT  es  definida como la transformada 
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wavelet diádica  (DyWT),  si  sólo  a  es  discretizado  a  través  de  la  secuencia  
diádica 2i. Donde i = 1, 2, …[43]. 
 
La (DyWT) de una señal x(t) es definida entonces de la siguiente manera: 
 




t bD WT b x t g dt
∞
−∞
⎛ ⎞= ⎜ ⎟⎝ ⎠∫     (3.16) 
 







=∑ , donde G(w) es la transformada de Fourier 
(FT) de g(t). Esta  condición  asegura  que  la  frecuencia  entera  en  el  eje  
es  cubierta  por dilataciones  G(w) por  la  escala  de  factores   2i [35].  Debido  
al  parámetro  de muestreo  de  la  escala,  la  (DyWT)  puede  ser  considerada  
como  la  salida  de  un banco de filtros. Las ventajas de la (DyWT) son: 
 
 
• Reducción de complejidad computacional y redundancia de la CWT [45] 
 
• Mantiene la mayoría de las propiedades de la CWT como son la linealidad, 
escala de covarianza y la propiedad de aumento [42]. 
 
 
La elección de la wavelet madre (prototipo a partir del cual se generan las 
otras señales del enventanado) juega un papel importante dentro de la 
descomposición de la señal, por lo que una wavelet demasiado brusca (con 
demasiados cambios radicales  en  amplitud,  de  un  orden  alto  o  bajo)  podría  
destruir  las  necesidades requeridas  para  el  segmentado  de  la  señal  ECG.  
La  elección  del  nivel  de descomposición es otro factor importante, debido a 
que un nivel bajo no permite una  buena  segmentación  de  la  señal  y  uno  
muy  alto  puede  destruir  la  señal, eliminando componentes frecuenciales 
relevantes de la señal [35]. 
 
Para  el  caso  de  la  línea  base  se  busca  una  aproximación  a  ésta  para  
su eliminación  y  sucede  algo  similar  a  lo  dicho.  Un  nivel  demasiado  bajo  
puede provocar  una  sobre-aproximación  de  la  señal,  con  lo  cual,  además  de  
la  línea base,   la   estimación   incluiría   algunas   ondas   del   
electrocardiograma.   Por   el contrario, si el nivel de la aproximación es 
demasiado elevado, la estimación de la línea  base  se  aleja  demasiado  y  los  





3.3.2.5.1  WT Gaussiana 
 










ψ −=     (3.17) 
 
Donde Cn satisface que la 2-norma de ( ) 1n tψ = . 
 
La wavelet Gaussiana no es una función ortogonal, no posee soporte compacto 
y sólo permite el calculó de la CWT. Para  n par la función es simétrica [44]. En 













En este capítulo se presenta una revisión de los algoritmos   para el análisis de 
la señal electrocardiográfica [45]. Muchos  métodos  se han desarrollado en  los  
últimos  años para llevar a cabo un análisis automático de la señal ECG [46, 47], 
donde el principal problema es cómo reconocer  los  principales  sub-patrones  de  
ésta  y  cómo  calcular  los  parámetros esenciales,  como  duración  y  amplitud,  y  




4.2 Metodología para la detección de ondas características 
 
El tener como objetivo la caracterización del segmento ECG exige contar con 
un conjunto  amplio  de  señales  de  alta  calidad  y  una  gran  confiabilidad  
respecto  al diagnóstico que sobre ellas se haya hecho [43]; por lo tanto se 
utilizó la base de datos  MIT-BIT.  Mediante  la  observación  de  los  registros  
cada uno comprimido en tres archivos (cabecera ”hea”, señal “dat” y 
anotaciones “atr”), se toma una parte de los registros para luego parametrizarlas 
y así llevar a cabo el proceso  de  segmentación  y caracterización  de  los  
intervalos  y  ondas  más relevantes. 
 
El  implementar   los   métodos   de  proceso  digital  de   señales  orientados   a  
la caracterización  de  ECG,  hace  necesario  tener  a  mano  una  herramienta  
que permita segmentar la señal, así como para obtener características; para lo 
cual se realizan tres procedimientos fundamentales [48]: 
 
• Preprocesamiento: incluye atenuar el ruido  mediante filtrado y obtener las 
señales derivadas que faciliten la interpretación del la onda P  y la onda T. 
• Detección  de  complejos  QRS:  para  obtener  el  ciclo  de  los  marcadores 
cardíacos. 
• Identificación de los inicios y finales de las ondas características del ECG: 










Figura 4.1 Metodología para llevar la caracterización del ECG. 
 
 
4.2.1 Detección del complejo QRS 
 
Los  principales  criterios  para  la  selección  de  un  algoritmo  para  la  detección  
del complejo QRS son su complejidad  y efectividad, con el fin de ser 
ejecutados en tiempo  real  [48].  El  criterio  de  desempeño  es  la  base  para  
el  rechazo  de  los algoritmos de detección del QRS que son altamente 
susceptibles al ruido. Todos los   algoritmos   deben  ser  robustos  a   niveles   
altos   de  ruido   si  se  pretende incorporarlos  a sistemas  clínicos.   En [49] se 
lleva a cabo la clasificación de los diferentes métodos de detección de QRS. 
 
La detección del complejo QRS se basa  en  el  moduló  máximo de la transformada 
wavelet (ver apéndice B), definido como cualquier punto 0(2 , )
jWf τ , tal que 
0(2 , ) (2 , )
j jWf Wfτ τ<  cuando τ  pertenece a la izquierda o a la derecha de los 
alrededores de 0τ  y 0(2 , ) (2 , )j jWf Wfτ τ≤  cuando τ  pertenece a otro punto de 
los alrededores de 0τ . Esto es, porque el módulo máximo y los cruces por cero de 
la transformada wavelet corresponden a finos bordes de la señal. El complejo QRS 
produce dos módulos máximos con signos opuestos de (2 , )jWf τ , con un cruce por 





Figura 4.2  Escala 21  de la transformada wavelet 
 
La  mayor  energía  del  complejo  QRS  se  encuentra  entre  3Hz  y  40Hz;  ver  
tabla (4.1), el rango de frecuencias alrededor de 3dB de la transformada de 
Fourier de la wavelet indican que la mayor parte de energía del complejo QRS [50, 
51], se encuentra  entre  las  escalas 21   y 22 ,  siendo  más  grande  en 22. La  
energía decrece si la escala es más grande que 22. La energía de artefactos 
debidos al movimiento y al error de línea base se incrementa para escalas mayores 
a 25. Por lo tanto se utilizan las escalas 21 – 24 para la wavelet [23]. 
 




 21 32.1 Hz 92.1 Hz 
22 18 Hz 65.4 Hz 
23 8 Hz 33.1 Hz 
24 4 Hz 16.2 Hz 
25 2 Hz 7.8 Hz 
 
 





El complejo QRS corresponde a dos  módulos  máximos  con signo opuesto de la 
transformada  wavelet.  El  cruce  por cero  del  par  de  módulos  máximos  
opuestos corresponde a la onda R se determinó con los siguientes pasos [44]: 
 
• Los módulos máximos de la escala 21, que cruzan el umbral Th4 son 
determinados (Thj es el umbral para la transformada wavelet en la escala 2j) 
y sus posiciones son marcadas. 
 
• El módulo máximo en la cercanía de nk4 en la escala 23 es determinado y su 
localización es marcada como nk3. Si existen muchos módulos máximos, 
entonces se selecciona el más grande. Si no existen módulos máximos, 
entonces, nk3, nk2, nk1 son enviados a cero. 
 
• La localización de los módulos máximos de las escalas nk4, nk3, nk2, nk1, en 
sus respectivas escalas son determinados, todo esto se realiza para reducir el 
efecto del ruido de alta frecuencia, que se presenta en las escalas más bajas, 
y también hay un pequeño número de módulos máximos en escalas altas. 
 
En ciertos latidos ectópicos en presencia de ruido, dos o más módulos máximos 
pueden ocurrir, de los cuales sólo uno es útil; entonces se aplica la siguiente regla 
para saber cuál de los mínimos extraer [52]: 
 
 
1. Sí A1/L1 > 1.2 A2/L2, MIN2 es redundante. 
 
2. Sí A2/L2 > 1.2 A1/L1, MIN1 es redundante. 
 
3. Sí  MIN1  y  MIN2  están  en  el  mismo  lado  de  los  máximos,  entonces  
el mínimo a la distancia más grande del máximo es redundante. 
 
Calculando  el  módulo  máximo  de  la  escala 21 ,  se  estima  el  módulo  
máximo (negativo) de la misma, de esta manera, al tener los dos puntos se 
encuentra el cruce por cero entre ellos, que equivale al pico de la onda R, útil para 
el cálculo de la frecuencia cardiaca del registro. 
 
Para  evitar  errores,  se  establece  el  parámetro 1mjA
+ ,  el  cual  estima  el  
moduló máximo para calcular el umbral para los próximos complejos QRS, y esta 
dado por las  siguientes ecuaciones: 
 
Si: (2 , ) 2
j k m






+ =  
 
Por otra parte: 
1 7 1 (2 , )
8 8
m m j k
j j jA A Wf n
+ ⎛ ⎞ ⎛ ⎞= +⎜ ⎟ ⎜ ⎟⎝ ⎠ ⎝ ⎠  
 
Thj = 0.3 para j = 1, 2, 3, 4. 
 
Además  para  mejorar  la  exactitud  del  procedimiento  en  la  detección  del  
primer latido se establece un período refractario de 200ms. 
 
En el cálculo del QRS se toma una ventana de 120ms, a la izquierda del pico R 
se toma una ventana de 60ms para hallar un punto máximo a partir del  
moduló máximo (negativo) encontrado, sin embargo pueden presentarse 
algunas variaciones en el pico del módulo máximo (negativo),  por  lo  tanto  
se  utiliza  el siguiente procedimiento: 
 
Una vez hallado el valor del módulo máximo (negativo), se determina un 
punto j correspondiente al 25% de ese valor. Para el final del QRS, se toma 
una ventana de 60ms a la derecha del pico R encontrado anteriormente, para  
encontrar un punto mínimo como en la figura 4.3, después de hallado ese 
punto, se establece un umbral de sobrepaso para determinar el final del par 
módulo máximo que es el 25% del valor mínimo, en el instante que se 
sobrepase dicho umbral se establece el final del QRS [52, 38]. 
 
 
Figura 4.3: Detección complejo QRS. 
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4.2.2 Detección de ondas P y T 
 
Corresponde a un caso de detección de puntos de cierta complejidad debido a 
la poca  amplitud de estas ondas, lo cual hace que en muchas ocasiones  
estén enmascaradas por el ruido. 
 
Las  ondas P y T tienen su espectro de potencia en el rango de 0.5Hz a  10Hz, 
mientras que el ruido de línea base y el ruido de artefactos tiene su frecuencia 
en el  rango de 0.5Hz a 7Hz; por lo tanto se procedió a utilizar la escala 24 
para reducir estos ruidos [53, 54]. 
  
Para la detección de estas ondas se utiliza la escala 4, se toma una ventana 
de 200ms a la izquierda de la onda R para detectar la onda P y 200ms a la 
derecha de  la  onda  R  encontrada  para  la  detección  de  la  onda  T  [48].  
Antes  de  los alrededores  del inicio del QRS de la escala 21, la transformada 
wavelet en esta escala genera similarmente, un par de módulos  máximos 
como el del QRS pero en menor proporción, de esta manera, es fácil 
determinar el inicio y el final de las ondas P y T [53, 48]. 
 
El pico y el ancho de la onda P son encontrados de la siguiente manera [54]: 
 
• El módulo máximo es un punto donde la 4(2 , )Wf τ  es un máximo. 
• El  cruce  por  cero  entre  el  par  de  módulos  máximos  de  signos  
opuestos corresponde al pico de la onda P. 
• El inicio, se realiza buscando hacia atrás del punto del módulo máximo 
de signo opuesto, que está a la izquierda del cruce por cero, entonces 
se inicia la  búsqueda  hasta  que  el  punto  haya  alcanzado 4(2 , )Wf τ  
el  cual equivale al 5% del módulo máximo; este punto es marcado y 
corresponde al inicio de la onda P. 
• Para el final de la onda P se realiza una búsqueda hacia adelante del 
punto del módulo máximo que está a la derecha del cruce por cero y se 
realiza un procedimiento igual que para seleccionar el inicio de la onda 
P. 
 
La onda T tiene el mismo procedimiento de detección a la onda P [53]. 
 
 
4.3 Segmentación del ECG 
 
El electrocardiograma está constituido no sólo por 5 ondas [48]. Existen además 
ciertos intervalos o sectores que expresan momentos distintos de la repolarización 
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y   despolarización   auricular   y   ventricular.   En   resumen,   los   accidentes   
del electrocardiograma  son  5,  siendo  muy  excepcionalmente  6, 3  intervalos  y  
1 segmento, observándose en la figura 4.4: 
 
• Ondas: P-Q-R-S-T. 
 











Una vez se  tiene la  matriz  con  los  inicios  y  finales  de  las  ondas  P,  QRS,  T,  




4.4 Medida de desempeño en la detección de complejos QRS 
 
El rendimiento de este detector es evaluado utilizando la base de datos MIT-BIT, 
con  criterios   de  evaluación  recomendados  por  la  AAMI  (Association  for  the 
Advancement of Medical Instrumentation). Para evaluar el algoritmo de detección 
las siguientes clases de latidos fueron definidas [49] [55]: 
 





FP:  Número  de  Falsos  Positivos  (False  Positive)  son  picos  de  la  señal  que  
el detector marcó erróneamente como latidos. 
 




Estas definiciones permiten calcular dos medidas de rendimiento del detector: 
 
 





+ = +  
 
Sensibilidad (S): Es una medida de cuantos latidos se detectan de entre todos 




= +  
 
La  finalidad  de  estas  medidas  es  poder  analizar  si  el  detector  tiende  a  
perder latidos (S baja), o tiende a detectar latidos que no lo son (+P bajo); de lo 
contrario no se considera perder latidos si (S alto) y se detectan los latidos 
correctos si (P alto) [49]. 
 
Los criterios  de la AAMI, determinan que un latido fue bien detectado cuando el 
pico  R  determinado  por  el  algoritmo  se  encuentra  dentro  de  una  ventana  











Para la presentación de los resultados obtenidos se han seleccionado tres señales 
diferentes, las cuales serán utilizadas para mostrar el proceso que inicia con el 
filtrado de las señales tomadas, tanto para eliminar ruido de línea base como ruido 
de alta frecuencia, y luego se identificarán en ellas los puntos requeridos para 
hallar el intervalo QT, tales como los picos R, el inicio de la onda Q y el final de la 
onda T.  
 
La resultados se mostrarán por procesos, es decir, primero mostraremos como se 
abren las señales originales y se convierten a un vector listo para ser operado por 
los otros algoritmos. Esto se hará para las tres señales al mismo tiempo. Después 
se hará el proceso de filtrado de línea base, a las tres señales al tiempo, para que 
se pueda observar el progreso en ellas. El último filtrado, el de alta frecuencia, se 
realizará por igual a las tres ondas. Este procedimiento nos permitirá ir observando 
cómo mejora cada vez la señal, sin importar si fue tomada con un dispositivo 
Holter o si proviene de la base de datos. En el último paso se hará la detección de 
los picos de interés para lograr la medida del intervalo QT. 
 
Cabe aclarar que se va a trabajar con intervalos de 30 segundos en cada señal, 
pero en algunos casos se tomarán menos para efectos de mejorar la visualización 
de las señales. 
 
 
5.2 Señales originales que van a ser procesadas 
 
Las tres ondas elegidas para hacer la demostración de los algoritmos de 
procesamiento serán sometidas a igual tratamiento. La primera de ellas es la señal 
106 de la base de datos MIT-BIH (Massachusetts Institute of Technology – Beth 
Israel Hospital), se utiliza esta señal porque es muy conocida y sirve como medio 
de verificación para confirmar que los procesos realizados estén operando 
correctamente, figura 5.1.  
 
Las otras dos señales a trabajar fueron adquiridas con el dispositivo tipo Holter, 
cuyo diseño se presentó en el capítulo 2. Dichas señales fueron tomadas a 
estudiantes del programa de Tecnología Eléctrica y luego transferidas al 
computador como un archivo de texto mediante el puerto serial de la 
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computadora. La primera de ellas la llamaremos señal del estudiante Oscar, figura 













Fig. 5.3 Señal original tomada con el Holter al estudiante Héctor. 
 
En la figura 5.3 se nota la variación de la línea base debida a los movimientos del 
paciente. 
 
5.3 Filtrado de las señales para eliminar ruido de línea base 
 
Para eliminar el ruido de línea base se creó una función en Matlab que elimina la 
componente de baja frecuencia, considerada esta como una señal envolvente si 
asumimos que produce una especie de modulación sobre la señal original. La idea 
es básicamente eliminar los componentes de aproximación de la función wavelet. 
 
 
Figura 5.4 Señal de la base de datos MIT-BIH 106 a la cual se le  ha eliminado el 




Figura 5.5 Señal tomada con el Holter al estudiante Oscar a la cual se le ha 




Figura 5.6 Señal tomada con el Holter al estudiante Héctor a la cual se le ha 
eliminado el ruido de línea base. 
 
 
Si se compara la señal de la figura 5.3 con la señal de la figura 5.6 se puede notar 
el trabajo del filtrado que elimina el ruido de línea base. Afortunadamente el 






5.4 Filtrado de las señales para eliminar ruido de alta frecuencia 
 
Para eliminar el ruido de alta frecuencia se creó una función en Matlab que utiliza 
los componentes de detalle y una función de umbralización. La idea es hallar el 
nivel medio del ruido y restarlo de la señal original. 
 
 
Figura 5.7 Señal de la base de datos MIT-BIH 106 a la cual se le  ha eliminado el 




Figura 5.8 Señal tomada con el Holter al estudiante Oscar a la cual se le ha 






Figura 5.9 Señal tomada con el Holter al estudiante Héctor a la cual se le ha 
eliminado el ruido de alta frecuencia. 
 
 
5.5 Detección de los picos R y de las ondas Q y T 
 
Después de tener la señal ECG filtrada, se aplica la transformada wavelet continua 
(CWT) ya que permite tener la señal en diferentes escalas, las cuales son utilizadas 
en la detección de la ondas características. De esta forma, se buscan los pares de 
módulos máximos que corresponden a la onda R, para determinar el pico se 
buscan un par de módulos máximos de signo opuesto, y el cruce por cero entre 
ellos nos determinan la ubicación de la onda R. Para la detección de la onda Q se 
toma una ventana de 120 ms hacia atrás del pico R y para la onda T una ventana 
de 200ms hacia adelante del pico R. 
 
Con las funciones utilizadas obtenemos la distancia entre picos R, lo cual nos da la 
frecuencia cardiaca, como se verá en las figuras siguientes. También obtenemos 
vectores que indican la localización de los picos R, Q y T. De esta forma la 
medición de los tiempos se lleva a cabo tomando en cuenta la posición de la 
muestra en el vector y la frecuencia de muestreo. Para el caso de la señal del MIT-
BIH la señal de muestreo es de 360 y para el dispositivo Holter de 250. 
 
Con los vectores obtenidos realizamos las medidas de los tiempos RR, QT y QTc 
(QT corregido). Este último correspondiente a la fórmula de Bazzet y que en 
algunos casos resulta de gran interés para los médicos ya que la presencia de un 




QTQTc =     (fórmula de Bazzet) 
 
 
Figura 5.10  Efecto de la wavelet Gaussiana escala 2 y 16  MIT-BIH 106 
 
En la figura 5.10 se puede observar que la escala 2 de la wavelet gaussiana 




















Figura 5.11 Frecuencia cardiaca de la señal de la base de datos MIT-BIH 106. 
 
 




Figura 5.13 Intervalo QT corregido de la señal de la base de datos MIT-BIH 106. 
 
En el caso de este intervalo QT corregido la media es de 0.4325 y la varianza es de 
0.00051.  
 
5.7 Resultados finales para la señal tomada con el Holter al estudiante 
Oscar 
 













En el caso de este intervalo QT corregido la media es de 0.5203 y la varianza es de 
2.4232x10-4.  
 
5.8 Resultados finales para la señal tomada con el Holter al estudiante 
Héctor 
 
Figura 5.17 Frecuencia cardiaca de la señal tomada con el Holter al estudiante 
Héctor. 
 








En el caso de este intervalo QT corregido la media es de 0.6035 y la varianza es de 
0.0115.  
 
En esta última figura se nota al comienzo un intervalo QT demasiado alto, esto se 
debe al error en la medida causado por ruido en el momento de empezar a tomar 
las medidas. 
 
5.9 Funciones creadas en Matlab para procesar las señales 
 
Los programas creados en Matlab para procesar las señales se encuentran en el 
CD adjunto a este documento, a continuación se describen brevemente.  
 
Para procesar la señal de la base de datos MIT-BIH 106 se utilizan las siguientes 
instrucciones en Matlab, las cuales corresponden a las funciones construidas para 
procesar los datos: 
 
y=lee_MIT(106) %Se obtiene un vector a apartir de la base de datos 
y2=y(1:10000) %Se toman las primeras 10000 muestras 
y3=denoising_WT_bl(y2) %Eliminar ruido de línea base 
y4=denoising_WT_hf(y3) %Eliminar ruido de alta frecuencia 
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[R,Q,T]=QRS_P_T(y4') %Obtener la posición de los picos en vectores 
[Frec,RR,QT,QTc]=results(R,Q,T,360,y4) %Medir intervalos 
 
En la última instrucción el número 360 corresponde a la frecuencia de muestreo. 
 
Para el caso de las señales tomadas con el dispositivo tipo Holter se debe cambiar 
la forma en que se abre el archivo original, esto debido a que el dispositivo 





Igualmente, al finalizar el proceso de análisis, con la función results, se debe 












El  diseño del dispositivo tipo Holter permite capturar la señal electrocardiográfica 
en un dispositivo de almacenamiento digital de última generación. Esto permite 
almacenar señales electrocardiográficas de larga duración que pueden ser 
analizadas posteriormente mediante software en MATLAB.    
 
Se cuenta con algoritmos que permiten reducir las diferentes perturbaciones que 
afectan el análisis de la señal electrocardiográfica, como es el caso de la 
umbralización y la descomposición multinivel que ofrece la transformada wavelet. 
 
La transformada wavelet utilizada como herramienta de análisis permite detectar 
características importantes de la señal electrocardiográfica como es el caso de las 
duraciones RR necesarias para visualizar la evolución del ritmo cardiaco en el 
tiempo, detección del complejo QRS, del intervalo QT, etc. 
 
Las señales de ECG fueron depuradas  del ruido causado por interferencia de la 
red y desviación de línea de base con la aplicación de la descomposición 
multinivel que ofrece la transformada wavelet y así se comprobó su utilidad en 
el suavizado de la señal al utilizar únicamente los coeficientes de aproximación 
en la reconstrucción de la misma. 
 
En la obtención del inicio y final de las ondas Q y T en ocasiones no se tuvo 
gran exactitud, debido a las fuertes influencias de interferencia de la red (alta 
frecuencia), línea base, y/o a la muy pequeña amplitud de las mismas. 
 
 
Para la continuidad de este trabajo se recomienda como desarrollo futuro: 
 
 
• Desarrollar un sistema automatizado de clasificación de arritmias cardíacas 
utilizando los registros almacenados por dispositivos tipo Holter. 
 
• Construcción de un prototipo de Holter con un reloj de tiempo real que 
permita registrar el instante de tiempo en que se comienza a almacenar la 
señal electrocardiográfica. Esto permite registrar la señal 
electrocardiográfica en diferentes instantes del día y hacer un análisis más 
sistematizado en la detección de arritmias cuando estén ocurriendo 
determinados síntomas.   
71 
 
• Implementación de la escritura de datos en formato VFAT en la tarjeta de 
memoria esto permite leer los datos como un archivo .TXT por medio de un 
lector de tarjetas y así poder almacenar varios ciclos de medición. 
Igualmente se podría implementar la transmisión de los archivos vía celular, 
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A.1 Anatomía y Función del Corazón 
 
El corazón podría considerarse como una bomba electromecánica; es decir un 
sistema que genera de forma automática el impulso cardíaco y lo trasmite a todas 
las células de trabajo denominados miocitos, y éstas, con su contracción y 
acortamiento impulsan la sangre para que se distribuya por todo el organismo. 
 
El sistema de conducción está constituido por diferentes estructuras. El nódulo 
sinusal, situado en la porción posterior y superior de la aurícula derecha muy 
próximo a la desembocadura de la vena cava superior, es el marcapasos cardíaco 
en condiciones normales (Figura A.2). Ello es debido a que sus células son las que 
se despolarizan de forma más rápida.  
 
El impulso una vez generado se distribuye por la aurícula derecha y posteriormente 
por la izquierda, provocando la contracción de ambas aurículas. El impulso alcanza 
el nodo aurículo-ventricular situado por debajo de la intersección de la válvula 
septal y de la válvula tricúspide y a continuación llega a una estructura corta 
denominada haz de his. El haz de his se bifurca en dos ramas, derecha e izquierda 
que a la vez se subdividen hasta formar la red encargada de transmitir el impulso 
eléctrico a las células musculares de los ventrículos, esta  es la red de Purkinje.                 
 
 
El corazón sirve como una bomba de cuatro cámaras del sistema circulatorio 
(Figura A.2). La función de bombeo principal es suministrada por los ventrículos, y 
la aurículas son simplemente antecámaras para almacenar sangre durante el 
tiempo en que los ventrículos están bombeando. El relajamiento o fase de llenado 
del ciclo del corazón es llamado diástole. La contracción o fase de bombeo es 
llamado sístole. El suavizado, contracción rítmica de las aurículas y ventrículos 
tiene un precursor eléctrico fundamental en la forma de una serie de eventos 
eléctricos bien coordinados que toman acción dentro del corazón. El corazón 
continúa el pulso rítmicamente por muchas horas. La contracción coordinada de las 
aurículas y ventrículos es establecido por un patrón específico de activación 
eléctrica en los músculos de esta estructura. Además, los patrones de activación 
eléctrica en las paredes de las aurículas y ventrículos son iniciados por una serie de 
eventos coordinados en el “sistema especializado de conducción” del corazón 
(Figura A.2). En relación con el corazón como todo un conjunto, el sistema de 
conducción especializado es muy pequeño. Éste constituye solo una pequeña 
  78 
 
porción de la masa total del corazón. La pared ventricular izquierda es 2.5 a 3.0 
veces tan gruesa como la pared del ventrículo derecho, y el septum 
intraventricular es cercanamente tan grueso como la pared ventricular izquierda. 
La mayor porción de masa muscular del ventrículo consiste de las paredes libres 
de los ventrículos derecho e izquierdo y el septum. Considerando el corazón como 
una fuente bioeléctrica, esta fuerza puede ser directamente relacionada a la masa 
del músculo activo (esto es, el número de células miocardiales activas). Por lo 
tanto, la aurícula, las paredes libres y el septum de los ventrículos pueden ser 




A.2 Comportamiento eléctrico de las células Cardíacas 
 
El corazón abarca diferentes tipos de tejidos (tejido nodal SA y AV; atrial, Purkinje, 
y tejido ventricular). Las células representativas de cada tipo de tejido difieren 
anatómicamente en un grado considerable. Todas son eléctricamente excitables, y 




A.2.1 Tipos de células cardíacas 
 
En el ámbito eléctrico del corazón podemos distinguir dos tipos de células: células 
automáticas o de respuesta lenta que suelen formar parte del sistema de 
conducción cardíaco, y las células de trabajo o musculares o de respuesta rápida 
representadas por los miocitos. Las células de respuesta lenta, a demás de 
conducir el impulso eléctrico poseen la propiedad de generarlo de forma 
espontánea. Las células de respuesta rápida necesitan de un estimulo externo que 
las active.  
 
 
Por el contrario las células de respuesta rápida poseen un potencial de reposo 
estable, necesitan de un estímulo externo que las situé en el potencial umbral para 
posteriormente generar un potencial de acción  que hará contraerse al miocito. El 
nódulo sinusal es la estructura del sistema de conducción con pendiente de 
despolarización diastólica más rápida; sus células son las que antes alcanzan el 
potencial umbral y por ello, es en el nódulo sinusal donde se genera el potencial de 
acción  que se distribuirá por todas las demás células. Por esta razón  es el 
marcapasos cardiaco normal. 
 
             













Figura A.1. Tipos de células cardíacas. 
 
 
A.2.3 Activación Ventricular 
 
El tiempo de llegada de la activación eléctrica, y las superficies de excitación 
isócronas (sincrónicamente excitadas) pueden ser mapeado. La Fig. A.3 muestra 
una grafica de las líneas isócronas de activación para el corazón. Note que la 




















Figura A.2. Distribución de los tejidos conductivos especializados en la aurícula y 
ventrículos, mostrando la formación del impulso y sistema de conducción del 
corazón. 
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izquierdo (5 mseg dentro del complejo QRS) y que la activación se dispersa 
incrementando el tiempo de izquierda a derecha a través del septum. A los 20 
mseg, varias regiones de los ventrículos izquierdo y derecho son simultáneamente 
activadas. Como el tiempo se incrementa, la excitación se extiende y tiende a 
volverse más confluente. La excitación luego prosigue en una manera 
relativamente uniforme en dirección epicardial (afuera del corazón). El ápice del 
corazón es activado bruscamente en el periodo de 30 - 40 mseg, junto con otros 
sitios en las paredes ventriculares derecha e izquierda donde ocurre una “ruptura” 
de activación. De la Figura A.3 se puede observar que la región basal posterior del 
corazón es la última región en ser activada. La superficie isócrona electromotriz se 
propaga a través del miocardio en una dirección hacia fuera del endocardio (el 
interior del corazón). El soporte de esta superficie electromotriz es, por supuesto,  
la célula cardiaca. Además en las regiones localizadas sobres el corazón, muchas 
de estas células son activadas simultáneamente debido al alto grado de interacción 
eléctrica entre células. 
 
 
Figura A.3. Actividad eléctrica representativa de algunas regiones del corazón. 
 
 
A.3 Potenciales de la superficie del cuerpo 
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En la sección anterior se trato la secuencia de eventos involucrados en la 
activación eléctrica del ventrículo. Esta secuencia de activación conduce a la 
producción de una corriente de acción de lazo cerrado que fluye en el volumen 
conductor torácico (considerado un medio puramente pasivo que no contienen 
fuentes eléctricas o disipadores). Los potenciales medidos en la superficie más 
externa de este medio esto es, la superficie del cuerpo son referidos como 
electrocardiogramas, o ecos.  
 
Un típico ECG es mostrado en la Figura A.3, donde las características significantes 
de la forma de onda son la ondas P, Q, R, S, y T, la duración de cada onda, y 
ciertos intervalos de tiempo tales como los intervalos P-R, S-T, y Q-T. La Figura 
A.3 también muestra la relación temporal entre las actividades celulares 
transmembranicas en varias regiones del corazón (aurícula, ventrículos, y sistema 
de conducción especializado) y la forma típica de la señal de ECG.  
 
Claramente la onda P es producida por la despolarización atrial, el complejo QRS 
principalmente por despolarización ventricular, y la onda T por la repolarización 
ventricular. Las manifestaciones de la repolarización atrial son normalmente 
enmascaradas por el complejo QRS. Los intervalos P-R y S-T están normalmente 
en un potencial cero, el intervalo P-R es causado principalmente por el retraso en 
la conducción en el nodo AV. El segmento S-T está relacionado a la duración 
promedio de las regiones planas de las células ventriculares individuales. Una 
pequeña onda adicional, llamada la onda U, es a veces registrada después de la 
onda T. Esto ha sido un hallazgo inconsistente, se cree que se debe a la lenta 

























LA TRANSFORMADA WAVELET (WT) 
 
B.1 Representación no estacionaria del ECG 
 
Debido a que las señales ECG son altamente no estacionarias, se requiere un 
análisis no paramétrico en la extracción de su información. La transformada 
wavelet permite la localización conjunta de eventos en tiempo-frecuencia; este 
análisis incluye la técnica de ventaneo con regiones de tamaño variable (ver figura 
B.1). Se usan largos intervalos de tiempo donde se quiere información más precisa 
a baja frecuencia y regiones cortas donde se requiere información de alta 
frecuencia. El análisis Wavelet puede encontrar aspectos como tendencias, puntos 
de quiebre, discontinuidades en derivadas grandes, autosimilaridad, etc..  
 
En Contraposición con lo que ocurre en el STFT, si se desea una buena localización 
de la distribución resultante en el tiempo una ventana estrecha en tiempo, que va 
dividiendo el plano tiempo-frecuencia en rectángulos alargados en el sentido de la 
frecuencia y estrechos a lo largo del tiempo. Si por el contrario, se desea una 
buena discriminación en la frecuencia de la distribución, las ventanas se rotan en 
su recubrimiento del plano. La uniformidad del recubrimiento, una vez elegida la 
ventana, lleva a difíciles compromisos de resoluciones que no siempre encuentra 
fácil solución. En la trasformada wavelet, la descomposición se realiza en 
diferentes componentes frecuenciales, pero de tal manera que cada una de éstas 
tenga una resolución deacuerdo con su escala . La noción de escala se relaciona 
directamente con su interpretación cartográfica. Una versión de una señal 
cualquiera f(t) aumentada en escala, sería una señal similar pero muestreada a 




1)( tftf    de forma similar, disminuir la escala de 
dicha función lleva consigo la reducción de la velocidad de muestreo, manteniendo 
una forma de onda similar  ( ))2(.2)( tftf → . Partiendo e una señal conocida a 
una escala (de referencia), se puede llegar de muchas maneras a una nueva 
versión de dicha señal a otra escala predeterminada. La búsqueda de una única 
señal a la escala de destino, define el concepto de resolución, que depende de la 
cantidad de información presente en una señal; a mayor información mayor 
resolución tendrá una señal. Es importante tener presente, que si la señal original 
tiene resolución 1, nunca se podría aumentar dicha resolución sin añadir más 
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información. La función )(tΨ  de variable real t que se conoce como wavelet madre 














Figura B.1. Recubrimiento del plano tiempo-frecuencia a través de la transformada 
wavelet. 
 
                                 
La localización temporal se expresa en la forma habitual de rápido decaimiento 
hacia cero cuando la variable independiente t tiende al infinito. La idea de 








− = 0)(1 dtttm ψ  
 
Siendo ( )1−m  el valor del orden del momento de la función )(tψ . A partir de la 
función madre, se generan el resto de funciones del a familia mediante cambios de 
escala y traslaciones { )(, tbaψ , 0>a , Rb∈ }. 
La función madre, tradicionalmente se ajusta a escala unidad. El parámetro de 
escala a queda asociado a un estiramiento o encogimiento de la función madre. 










1)( ,  Ra∈ ,  1>a  
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Esta función mantiene la misma forma que s(t) pero sobre un intervalo de 
representación (soporte) más amplio. Si el parámetro de escala se hace menor que 
1, pero manteniéndolo siempre positivo (para evitar la inversión de la función) se 
obtiene una compresión del soporte de la función.  
 
El parámetro de traslación b , permite la localización temporal de la distribución de 
energía. A partir de la función )(tψ , se generan las funciones Wavelet mediante 





Sí la función madre )(tψ  es real, entonces la familia de funciones definidas por su 
traslación y escalamiento conforman una base completa del espacio, y por tanto, 
se puede representar cualquier función (señal de energía finita )()( 2 RLtf ∈  
mediante una combinación lineal de las funciones )(, tbaψ , calculando los 
coeficientes de tal descomposición en la forma del producto escalar. 
 
 
B.2 Transformada Wavelet Continua 
 
Haciendo uso de la derivada de la señal se pueden detectar puntos característicos 
como máximos, mínimos y puntos de inflexión. El cruce por cero de la derivada de 
la señal indica el punto máximo o mínimo de dicha señal, lo cual sirve bastante 
para la determinación de los inicios y finales de cada onda. Para saber si la onda 
detectada corresponde a una onda significativa o ruido, la distancia temporal entre 
las ondas debe estar dentro del rango de valores fisiológicos y la derivada máxima 
asociada al pico de la onda debe ser superior a determinado umbral, el cual se 
define como una parte proporcional a la derivada máxima relativa al complejo 
QRS. Si lo anterior se cumple, se considera que el paso por cero encontrado en la 
derivada corresponde a una onda significativa en la señal electrocardiográfica. La 
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Donde el parámetro a  es denominado de escala, mientras b  se denomina de 
traslación, ambos varían de forma continua por todo el eje real, esto es Rba ∈, , 













   
 
donde la constante ψC ,  denominada condición de admisibilidad, depende sólo de 
la función wavelet madre )(tψ , deacuerdo a la condición de admisibilidad asegura 
que la función wavelet madre no tena contenido a frecuencia nula (o que éste 
resulte despreciable) y con ello, que las versiones dilatadas resultantes de la 
función madre estén todas centradas a frecuencias diferentes. 
 




ζψ  ∞<− ζζ d1  
 
A diferencia del caso de las expresiones de Fourier, La transformada ),()( baCtf →  
representa con mucha redundancia una función de una variable en un espacio 
bidimensional y por lo tanto, estas funciones wavelet no forman una base 
ortogonal real. Un muestreo apropiado de los parámetros de la función wavelet 
permite eliminar la redundancia, obtener una base ortonormal de wavelets de 
soporte compacto y definir la metodología para el cálculo eficiente de los 
coeficientes wavelets.  
 
 
B.3 Transformada Wavelet discreta 
 
En este caso los parámetros de dilatación a  y traslación b  toman solamente 
valores discretos. La dilatación de la wavelet madre, se relaciona como potencias 
enteras de una escala de referencia 0a , normalmente mayor que 1, así 
jaa 0= . 
Para la discretización del parámetro b , se debe tener en cuenta que el 
recubrimiento discreto del plano tiempo-frecuencia es localizado en cada escala, 
así el parámetro de traslación depende del parámetro de escala. Para escalas 
mayores, la traslación debe ser mayor. Dado que el ancho de las funciones a cada 
escala es directamente proporcional con la misma, se toma una discretización del 
parámetro  b directamente relacionada con la escala que está trabajando. 
 
jaa 0=  
 86 
 
jakbb 00=  
 
con Zkj ∈,  y  ,10 >a  .00 >b  
 
Una base ortonormal de wavelets de soporte compacto puede ser obtenidas al 
extender ),(2 RL  el espacio de todas las señales de energía finita, por medio de 
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donde j  representa la escala y k  la traslación temporal. Si se seleccionan las 
escalas y posiciones diádicas, el análisis sería mucho más eficiente e igual de 
preciso que el análisis continuo. Una vía para implementar este esquema usando 
filtros fue desarrollada por Mallat, cuyo algoritmo es en efecto un esquema clásico 
conocido como codificador sub-banda de dos canales.  
 
 
B.4 Descomposición multinivel wavelet 
 
En este caso la señal f(t) se representa como una serie de aproximaciones (baja 
frecuencia) y detalles (alta frecuencia) en diferentes resoluciones. En cada etapa, 
un par de filtros gh,  son aplicados a la señal de entrada para producir una señal 
de aproximación y una de detalle respectivamente. La señal de detalle, representa 
la información perdida desde una resolución alta, hasta una más baja. 
 
 





jkj mcamkhca ][]2[ 1,    
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Los filtros h  y g  son llamados filtros espejo en cuadratura y satisfacen la siguiente 
propiedad: 
 





La etapa de filtrado es seguida por una decimación diádica o submuestreo por un 
factor de 2. El esquema para una etapa de filtrado a una escala j  se muestra en 








Figura B.2. Etapa de descomposición. 
 
 
La descomposición wavelet de una señal f  analizada en una escala o nivel j , 












Figura B.3. Estructura de la descomposición Wavelet: Árbol Wavelet. 
 
 
Los filtros h y g son derivados de bases de wavelets ortonormales y, por lo tanto la 
reconstrucción de la señal a partir de la descomposición wavelet es exacta y dada 















Detalles de aproximación 
 
El análisis wavelet consiste en la descomposición de una señal en un conjunto 
gerárgico de aproximaciones y detalles. Los niveles de la jerarquía frecuentemente 
corresponden a una escala diádica. La selección del nivel convenientemente 
dependerá de la señal y la necesidad. En cada nivel  j , se construye u nivel de 
aproximación jA  o aproximación en el nivel j  y una señal de desviación llamada 
detalle jD  del ésimoj − nivel, o detalles en el nivel j . Se puede considerar la señal 
original como la aproximación en el nivel 0, denotado como 0A . Las palabras 
aproximación y detalles son justificadas en el término 1A , que una aproximación 
de 0A  conteniendo las frecuencias bajas de 0A , mientras que detalles 1D  
corresponden a las frecuencias altas.  
 
 
Figura B.5. Aplicación de la descomposición multinivel wavelet. 
 
 
